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Capitulo 1

Resumen

La Endocarditis Infecciosa (EI) es una enfermedadinfecciosaque se asienta en el endotelio
vascular, en las valvulas cardiacas o en el endocardio auricular o ventricular y que se caracteriza
por la formacion de verrugosidades constituidas por colonias de gérmenes que se alojan en redes
de fibrina y plaquetas[5]. La endocarditis infecciosa es una enfermedad que varia seglin su
manifestacion clinica inicial, cardiopatia predisponente, el microorganismo implicado, la
presencia o ausencia de complicaciones del paciente. Es necesario ver a la endocarditis infecciosa
como un conjunto de situaciones clinicas, no como una sola entidad, con diversas formas de

presentacion.

En la actualidad las herramientas para el diagnostico de esta peculiar enfermedad se basa
principalmente en la Ecocardiografia y en Cultivos Sanguineos, ambas herramientas se engloban
en los criterios de Duke Modificados [20]. Los criterios de Duke consisten en un esquema para el
diagnostico de una EI y se dividen en dos, criterios mayores y criterios menores. Los criterios
mayores abarcan hallazgos histopatologicos y estudios ecocardiograficos, y los criterios menores
abarcan signos y sintomas pero también se incluyen exdmenes de laboratorio. De acuerdo con los
criterios de Duke Modificados una EI definitiva se tiene cuando se cumplen dos criterios

mayores, 0 Uno mayor y tres menores, 0 ¢inco criterios menores.

La Medicina Nuclear (MN) en la actualidad no aporta una herramienta para el diagndstico de
la EI, por lo que se han realizado varias investigaciones con el objetivo de hallar una nueva
herramienta diagndstica basada en la MN. El Instituto Nacional de Cardiologia Ignacio Chavez
(INCICh) ha realizado investigaciones sobre el uso y la aplicacion de un nuevo radiofarmaco
llamado 99mTc-UBI-29-41 el cual tiene la caracteristica de fijarse a las células bajo un proceso
infeccioso. En el presente trabajo se describe una propuesta de una herramienta diagndstica,

basada en el procesamiento digital de iméagenes hibridas SPECT/CT utilizando el radiofarmaco



99mTc-UBI-29-41, con la cual se pueda detectar un proceso infeccioso de forma semiautomatica

en los pacientes con sospecha de EI.

Para el desarrollo de este proyecto se utilizaron varias herramientas de procesamiento digital
de imagenes como son segmentacion, filtrado digital y registro de imagenes. Cada herramienta de

procesamiento fue optimizada para las imagenes SPECT/CT.

Para poder realizar la discriminacion entre un sujeto sano y un sujeto con EI se generd un
clasificador utilizando un indice como valor umbral, este valor de indice se calculd realizando el
analisis de Curvas ROC con el valor del punto 6ptimo de operacion de 2.8,punto en el cual se
tiene la mejor clasificacion con una sensibilidad de 55% y una especificidad de 80%, su matriz de

confusion se presenta en el Cuadro 7.5.



Capitulo 2

Imagenes SPECT/CT Cardiacas

La MN involucra el uso de compuestos quimicos capaces de incorporar atomos radioactivos
(denominados radiofdrmacos), los cuales son disefiados para que sigan una trayectoria metabdlica
dentro del cuerpo humano. Los radiofarmacos se administran a través de inyecciones, ingestion o
inhalacién, y se metaboliza por el 6rgano o tejido bajo estudio. La radiacion emitida por los
atomos radioactivos se detecta y procesa para producir imdgenes bidimensionales o
tridimensionales de la concentracion de actividad. Estas imagenes muestran la trayectoria

metabolica del radiofarmaco, permitiendo de esta manera diagnosticas enfermedades.

Desde su desarrollo conceptual en la década de 1960, la adquisicion y el procesamiento de
imagenes a través de la tomografia computarizada por emision de foton unico (SPECT: Single
Photon Emission Computed tomography) ha sido la técnica de imagen mas utilizada para la
valoracion de la perfusion miocardica. Con el desarrollo tecnoldgico en la instrumentacion,
aunado a la disponibilidad de equipos de computo con mayor velocidad de procesamiento y con
mayores recursos de memoria, ha sido posible sincronizar la adquisicion de las imagenes SPECT
con la senal electrocardiografica del paciente (ECG Gated SPECT) y asi poder evaluar
cuantitativamente la funcion ventricular. La evaluacion simultanea de la perfusion miocardica y
la funciéon ventricular ha permitido una valoracion mas objetiva, comprensiva y precisa de

individuos con sospecha o diagndstico de enfermedad arterial coronaria [1].

Actualmente las imagenes adquiridas se pueden procesar para observar la perfusion de las
paredes del miocardio en cortes especificos. Ademas, utilizando métodos de procesamiento
especificos es posible obtener una reconstruccion tridimensional del corazon con la evaluacion

objetiva de la funcion ventricular [1].



2.1. Instrumentacion del Sistema SPECT

Con el avance producido en los métodos de reconstruccion y la instrumentacion de los
detectores, esta modalidad de imagen es ahora conocida como SPECT, con imagenes
tridimensionales de practicamente cualquier 6rgano del cuerpo humano. La Figura 2.1 ilustra la

instrumentacion basica para la formacion de la imagen.

Analizader de
altura de pulses

Cireuite de Angar

Preamplificadores
Fotom ultiplicadores

Acoplamiento dptico
Cristel de centelleo
Colmador

Corputadora

Figura 2.1. a) Esquema de adquisicion de imagenes SPECT, b) componentes basicos del detector. [1]

El radiofarmaco, también denominado radio-trazador, es la unién de un radiois6topo y una
molécula muy afin a ser metabolizada por un 6rgano especifico. En el Cuadro 2.1 se muestra los

principales radiofarmacos que se utilizan en cardiologia nuclear con la técnica SPECT.

Cuadro 2.1. Principales radiofarmacos utilizados en cardiologia nuclear.

Radionuclido Energia (KeV)  Vida Media
TecnecioTc99m 140 6horas
Talio T1-201 68-82, 135 73horas
Yodo 1231 159 13horas
Yodo 1311 364 8dias

Indio 113In 393 102min.

Galio 69Ga 511 68min.
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El radiofarmaco es inyectado en el cuerpo y debido al decaimiento del radioisétopo el drgano

especifico se convierte en un emisor de radiacion gamma (y) y que se propaga en todas

direcciones. Con el proposito de determinar la posicion de la fuente de rayos gamma, se coloca
un colimador entre el torax del paciente y el detector, de tal manera que Unicamente se registran

aquellos que tienen una trayectoria cercana a los 90° con respecto al plano del detector. El cristal
de centelleo se emplea para convertir la energia de los rayos y en fotones de luz, y esos fotones de

luz son convertidos en una sefal eléctrica por medio de los tubos fotomultiplicadores. La imagen
se forma por medio del anélisis de la distribucion espacial y magnitud de las senales eléctricas de
cada tubo fotomultiplicador. Las imagenes planares resultantes son caracterizadas por tener una
pobre relacion sefial/ruido, ademds de tener una limitada resolucion espacial (aproximadamente

Smm), pero con una alta sensibilidad debido a que el cuerpo no tiene radiacion de fondo [1].

El objetivo de SPECT es poder medir areas, volimenes y concentracion de actividad, es decir,
la cantidad de actividad por unidad de volumen en una region de interés dentro del paciente. Esto
implica poder producir imdgenes en las que el valor de una region represente la concentracion
absoluta de actividad dentro del paciente. Este objetivo no puede llevarse a cabo debido a
diferentes factores que degradan la calidad de la imagen. En el Cuadro 2.2 se resumen los

factores que afectan la cuantificacion en estudios SPECT [2].

Como se menciond anteriormente, las imagenes de medicina nuclear se caracterizan por tener
una baja relacion senal/ruido (RSR) y una pobre resolucion espacial. Sin embargo tienen una

elevada relacion contraste/ruido debido a que no existe radiacion de fondo.

El decaimiento radioactivo es un proceso estadistico en el que no hay forma de conocer
exactamente que atomo decaerd en un determinado tiempo. El nimero de desintegraciones por
unidad de tiempo alrededor de un valor promedio esta descrito por una distribucion estadistica

tipo Poisson. La RSR es proporcional a la raiz cuadrada del numero total de cuentas y, por lo

tanto, a mayor numero de radiaciones y detectadas, mayor sera la RSR.
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Cuadro 2.2. Factores que afectan la cuantificacion en las imdgenes SPECT [2].

Categoria  Subcategoria Factores
Paciente Anatémicos Tamafiodel paciente, estructuras
anatoémicas.
Temporales Relacionadasconla biocinéticadel

radiofarmaco enmovimiento.

Fisicos Atenuaciony dispersion de la radiacion.

Técnicas  Instrumentacion Eficienciadel detector,tiempomuerto
Resolucién en energia,uniformidad,
linealidad,alineacion delsistema.

Adquisiciéon Numero deproyecciones,tiempode
adquisiciéonporproyeccionradio de

rotacion,forma deladrbita.
Reconstruccién/procesamiento  Algoritmode reconstruccion, métodos
decompensacion,procesamientodela

imagen.

2.1.1. Principios de Adquisicion

La adquisicion de imagenes SPECT aplica el principio de reconstruccion tomografica con el
objetivo de producir una serie de imagenes bidimensionales de cortes adyacentes del 6rgano o
tejido de interés. La adquisicion de iméagenes puede realizarse mediante un sistema multi-detector
de forma de anillo [1]. Una segunda configuracion es mediante la rotacion de los detectores
alrededor del paciente. Este sistema, ademads, permite la obtencion de imagenes planares para

otras aplicaciones clinicas y tiene un costo significativamente menor.
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2.1.2 Matriz de Adquisicion

Esencialmente, la computadora de adquisicion divide el campo de vision (Field of View) en
pequefias areas cuadradas, comunmente de 64x64 o 128x128 renglones por columnas. La

eleccion del tamafo de la matriz depende de varios factores tales como [1]:

e El tamafio del pixel. El tamafo del pixel D puede calcularse por la siguiente relacion:
D =FOV/Zn (2.1)

Donde D= tamafio del pixel (mm), FOV= a tamafio del campo de vision, Z= al factor de

ampliacion o reduccion, y n= ntimero de pixeles.

e La relacion sefial/ruido.
e Se debe considerar la capacidad de memoria y espacio en el disco para leer, escribir,

procesar y desplegar las imagenes del sistema de computo.

2.1.3. Orbita de rastreo y niimero de proyecciones

La adquisicion de las imégenes SPECT se realizan rotando el detector (o detectores) alrededor
del o6rgano de interés, mientras que los datos son adquiridos y almacenados en la memoria de la
computadora para diferentes dngulos de adquisicion. De acuerdo con la teoria de la tomografia
axial computarizada, las proyecciones adquiridas en 180° son suficientes para reconstruir
correctamente el 6érgano de interés, ya que la informacion de las proyecciones en angulos de 180
a 360° son redundantes. Sin embargo, las gamma camaras no son un sistema de adquisicion de
imagenes perfectas, ya que las proyecciones opuestas no son necesariamente las mismas, ademas
de que la resolucion de la imagen adquirida se degrada por el aumento en la distancia al 6rgano
de interés, la radiaciéon gamma dispersa y la absorcion de la radiacion por el tejido o medio que
atraviesa la radiacion. En cardiologia nuclear, la adquisicion de imagenes SPECT habitualmente

se realiza con una orbita de 180° [1].
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El numero de proyecciones para la reconstruccion de la imagen debe ser al menos del mismo
tamafo de la matriz de adquisicion. Es decir, para una matriz de 128x128 se debe adquirir 128
proyecciones. Cuando el nimero de proyecciones es menor pueden aparecer pequefios artificios

después de la reconstruccion.

2.2. Instrumentacion del sistema CT

El desarrollo de la Tomografia Computada (CT) a principios de los70’s revoluciono la
radiologia médica. Por primera vez, los médicos pudieron obtener imagenes tomograficas de alta

calidad de las estructuras internas del cuerpo.

Las iméagenes tomograficas son reconstruidas a partir de un gran nimero de mediciones de
rayos X de transmision a través del paciente (llamados datos de proyeccion). Las imagenes

resultantes son “mapas” tomograficos de los coeficientes de atenuacion lineal de los rayos X.

La tarea principal de un sistema CT es hacer una gran cantidad de mediciones precisas de la
transmision de los rayos X a través del paciente e una geometria controlada. Un sistema basico
consta por lo general de un gantry, una mesa para paciente, consola de control y computadora. El
gantry consta de una fuente de rayos X, detectores de rayos X y un sistema de adquisicion de

datos.

Existen diferentes tipos de geometrias disefiadas para la adquisicion de los datos basados en la
configuracion del escaner, movimientos del escaner y arreglos de los detectores de rayos X. La
evolucion de estas geometrias se describen en términos de generaciones, se ilustran en la Figura

2.2, las primeras cuatro generaciones de arreglos.

En la siguiente generacion de sistemas CT, la quinta generacion, la fuente de rayos X se
vuelve parte integral del disefio del sistema. Los detectores se mantienen estacionarios mientras
que un haz de electrones de alta energia realiza un barrido via electronica de un anodo

semicircular de tungsteno. Los rayos X se producen cuando el haz de electrones choca con el
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anodo, resultando en una fuente de rayos X que gira alrededor del paciente sin tener partes

moviles.

Para poder lograr tiempos de adquisicion cortos y en particular para lograr adquisiciones de
multiples imagenes en 3 dimensiones, se desarrolld el sistema en espiral o helicoidal. Esto
permite n movimiento de rotacion continua de los rayos X en abanico. Multiples imagenes se
adquieren mientras el paciente es trasladado a través del gantry en movimientos suaves y

continuos para cada imagen, Figura 2.3.

El sistema de rayos X consiste en una fuente de rayos X, detectores y un sistema de
adquisicion de datos. Todos los sistemas CT hoy en dia usando tubos de rayos X como fuente de
radiacion. Estos tubos producen rayos X acelerando un haz de electrones sobre un anodo. El area
del anodo que emite los rayos X se conoce como punto focal. La mayoria de los sistemas tienen
dos posibles tamafios de puntos focales, de aproximadamente 0.5x1.5mm y 1.0x2.5mm. Un
colimador se usa para controlar el ancho del abanico de haces entre 1.0 y 10mm, con el cual

también se controla el grosor de la imagen.

Los requerimientos de energia de los tubos de rayos X son de 120KV es atenuado debido a la
absorcion y dispersion conforme pasa a través del paciente. El grado de atenuacién depende de
energia de los rayos X asi como del nimero atomico y la densidad de masa de los tejidos del

paciente. La intensidad transmitida estd dada por la siguiente ecuacion:

L
I, = I,e~ Jo#¥)ax (2.2)

El sistema de rayos X consiste en una fuente de rayos X, detectores y un sistema de
adquisicion de datos. Todos los sistemas CT hoy en dia usando tubos de rayos X como fuente de
radiacion. Estos tubos producen rayos X acelerando un haz de electrones sobre un anodo. El area
del anodo que emite los rayos X se conoce como punto focal. La mayoria de los sistemas tienen
dos posibles tamafios de puntos focales, de aproximadamente 0.5x1.5mm y 1.0x2.5mm. Un
colimador se usa para controlar el ancho del abanico de haces entre 1.0 y 10mm, con el cual

también se controla el grosor de la imagen.
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circular.

Figura 2.2. Cuatro generaciones de sistemas CT. [3]

Los requerimientos de energia de los tubos de rayos X son de 120KV es atenuado debido a la
absorcion y dispersion conforme pasa a través del paciente. El grado de atenuacion depende de
energia de los rayos X asi como del numero atomico y la densidad de masa de los tejidos del

paciente. La intensidad transmitida estd dada por la siguiente ecuacion:

L
I, = I,e~ Jor¥)ax (2.2)
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Figura 2.3. Sistema de adquisicion de un equipo de sexta generacion. [3]

Donde Iy I;son las intensidad del haz de incidencia y transmitida respectivamente; L es la
longitud del rayo del rayo y pu(x) es el coeficiente de atenuacion lineal del rayo X, el cual varia
con el tipo de tejido y por lo tanto estd en funcidn de la distancia x a través del paciente. La

integral del coeficiente de atenuacion es por lo tanto dado por:
L 1, I
Jy nGdx = —=7In (*/; ) (2.3)

El algoritmo de reconstruccion requiere de esta integral de varios haces de rayos, cada uno con

un angulo con respecto a un isocentro.

Los detectores de rayos X utilizados en el sistema CT deben tener una total eficiencia para
minimizar la dosis de radiacién que el paciente recibe, tener un rango dindmico grande, ser
estable y no ser afectado por la variaciones de temperatura dentro del gantry. Tres factores
importantes contribuyen a la eficiencia del detector: la geometria, la eficiencia de captura y la
eficiencia de conversion. La geometria se refiere al area de los detectores sensibles a la radiacion
como una fraccion del area total expuesta. La eficiencia de captura se refiere a la fraccion de
rayos X que inciden en los detectores y que son absorbidos para contribuir a la mediciéon de la

sefal. La eficiencia de conversion refiere a la habilidad de convertir la sefal de rayos X absorbida
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en una sefial eléctrica. La eficiencia total es el producto de estas tres caracteristicas. Los sistemas

modernos usan uno o dos tipos de detectores: de estado sélido o detectores de gas ionizante.

Los detectores de estado solido consisten en un arreglo de cristales de centelleo y fotodiodos.
Los cristales son generalmente de tungsteno o de un material ceramico. Los detectores de estado
solido generalmente tienen una muy alta eficiencia de captura y de conversion y un gran rango

dindmico.

Los detectores de gas ionizante consisten en un arreglo de camaras que contienen gas
comprimido (usualmente xendn a una presion mayor a 3 atmosferas). Estos detectores tienen una
excelente estabilidad y un gran rango dindmico, aunque generalmente tiene una baja eficiencia de

captura en comparacion con los detectores de estado solido [3].

2.3 Sistema SPECT/CT

La integracion de un sistema tomografico para la deteccion de foton tinico (SPECT, por sus
siglas en inglés) con un sistema tomografico de transmision (CT) en una unidad de imagen
compartiendo un conjunto comun de imagenes proporciona un avance significativo en la
tecnologia. Esta combinacion permite la adquisicion de informaciéon de emision y transmision
secuencialmente en un solo estudio con el paciente en una posicion ideal. Asi, los dos grupos de
datos pueden ser adquiridos en un formato registrado con un sistema apropiadamente calibrado,
permitiendo la adquisicion de las imagenes correspondientes en las dos modalidades. Ya que las
imagenes CT se adquieren con mayor resoluciéon que las imagenes de emision, es necesario

disminuir la resolucion de las imagenes CT para igualar ambas iméagenes.
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Capitulo 3

Endocarditis Infecciosa

Es una enfermedad infecciosa que se asienta en el endotelio vascular, en las valvulas cardiacas
o en el endocardio auricular o ventricular y que se caracteriza por la formacion de verrugosidades
constituidas por colonias de gérmenes que se alojan en redes de fibrina [5]. Sin tratamiento, la
endocarditis puede causar otras complicaciones, tales como un coagulo sanguineo (embolia), un
ritmo cardiaco irregular (arritmia), un dafio o destruccion de las valvulas y, con el tiempo, una

insuficiencia cardiaca congestiva (ICC), entre otras.

La infeccidon que da lugar a una endocarditis puede ser causada por bacterias, hongos u otros

microorganismos que logren llegar al flujo sanguineo.

La presencia de microorganismos en el flujo sanguineo periférico no constituye un problema
importante en la mayoria de las personas, pero si una de las véalvulas cardiacas se dafia, por
ejemplo, en esta superficie se favorece primeramente un proceso inflamatorio que eventualmente
progresa hacia la necrosis tisular, la cual a su vez promueve la reparacion mediante formacion de
fibrina y agregacion plaquetaria, entre las redes de fibrina colonizan gérmenes infectantes y
forman las vegetaciones valvulares, endocardicas o endoteliales. Este evento es seguido de un
proceso de reparacion tisular, y la verrugosidad es un nddulo friable por lo que facilmente se
fragmenta y se desprende toda o en partes hacia el torrente circulatorio, provocando una embolia
séptica. Cuando la embolia séptica ocluye algun vaso de pequefio o mediano calibre, ademas de
producir un infarto del territorio tributario de dicha arteria, puede producir la infeccion de la
pared arterial y culminar con el adelgazamiento del propio vaso y la eventual formacién de un

aneurisma.
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Los pacientes con mayor riesgo de padecer endocarditis infecciosa pueden incluirse en tres

categorias:

e Pacientes con protesis de valvula [6, 7].
e Pacientes con El previa [8, 9].

e Pacientes con alguna enfermedad cardiaca congénita [10, 11].

3.1 Manifestaciones Clinicas.

Las manifestaciones clinicas de este padecimiento dependen del cuadro clinico y de los

patogenos involucrados [12].

La endocarditis infecciosa puede aparecer por dos tipos de gérmenes: unos, que muestran gran
virulencia, provocando una enfermedad que se instala y progresa hacia la gravedad con gran
rapidez (endocarditis aguda) tales como Staphylococcus aureus, Streptococcus pneumoniae,
Neisseria meningitidis, Neisseria gonorrhoeae. Otros que pueden infectar el corazéon y/o los
grandes vasos y que producen una enfermedad infecciosa de curso larvado (endocarditis

subaguda) tales como el Streptococcus viridans o el Staphylococcus epidermidis.

Cuando se trata de infecciones dentro del primer afio después de una intervencidon quirdrgica
de protesis valvulares, los gérmenes involucrados con mayor frecuencia son Staphylococcus
aureus y epidermidis, asi como el Streptococcus viridans, aunque estos pacientes
desafortunadamente también son infectados por otros gérmenes comunes pero que pueden
complicar la enfermedad, tales como la Brucella, Candida albicans; otros gérmenes
gramnegativos como la E. Coli, E. Serraria, Klebsiella, Aerobacter, Acinetobacter, Salmonella,

Bacteroides.

La infeccion tardia (a partir del segundo afio después de la intervencion) de las protesis
valvulares es producida preferentemente por Streptococcus viridans, Staphylococcus epidermidis,

Bacteroides y estreptococos de los grupos B, D y L.
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En la endocarditis que, ha aparecido en forma creciente por el abuso de drogas que se aplican
por via intravenosa se ha encontrado al Staphylococcus aureus y Candida albicans, como agentes

mas frecuentes.
1. Manifestaciones del proceso infeccioso

Sindrome febril: La fiebre es un componente obligado de la endocarditis infecciosa,
generalmente no es mayor a 38.2°C. La aparicion de un sindrome febril en un paciente que
presenta una cardiopatia valvular o congénita, con una duraciéon mayor de dos semanas, debe

hacer pensar al médico en la posibilidad de endocarditis infecciosa.

Ataque al estado general: Tal y como puede acontecer con cualquier proceso infeccioso, al

enfermo manifiesta astenia, adinamia, adelgazamiento, palidez por anemia.
2. Manifestaciones embolicas

Sistema Nervioso Central: Las embolias sépticas aparecen en el 20 al 40% de los casos y
pueden producir sindromes neurologicos. Pueden complicarse con la formacién de aneurismas
que al romperse pueden dar lugar a hemorragia central intraparenquimatosa o subaracnoidea, o
bien, la extension de la infeccion al cerebro puede condicionar la formacion de abscesos

cerebrales.

Infarto Renal: Las macroembolias al rifion pueden producir infartos renales que se traducen

clinicamente por intenso dolor en la fosa lumbar.

Infarto esplénico: Las embolias al vaso, pueden producir infartos esplénicos e incluso se ha

informado casos de ruptura del vaso.

Embolias periféricas: Las microembolias periféricas pueden ocasionar gangrena de alguno de

los dedos de las manos o pies, de la punta de la nariz o del l6bulo de la oreja.

Embolias coronarias: La endocarditis bacteriana es un evento poco frecuente de infarto del

miocardio por embolia.
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Embolias pulmonares: En la endocarditis que ataca al corazén (especialmente la valvula
tricuspide) es casi obligada la presencia de embolias pulmonares sépticas que se manifiestan por

dolor torécico, tos, hemoptisis y signos de insuficiencia respiratoria.
3. Manifestaciones Inmunologicas

Rifion: En algunos casos de endocarditis infecciosa existe afeccion renal; el sindrome urémico
aparece entre el 10 y 33% de los casos cuando solo en el 5% de ellos es causa de muerte.
Usualmente la insuficiencia renal corre paralela al estado de la infeccion: si estd progresa, la falla
renal empeora; por el contrario, la mejoria de la funcion renal es un signo de buena respuesta del
proceso infeccioso al tratamiento, el absceso renal puede aparecer como complicacion de la

endocarditis por Staphylococcus aureus.

Vasculitis en la piel y mucosa: Se manifiestan por hemorragias que ocurren hasta en el 30% de

los pacientes con endocarditis de larga evolucion en conjuntivas oculares, paladar y mucosa.

Manifestaciones oculares: Las manchas de Roth clasicamente son las manifestaciones
oftalmolodgicas de la endocarditis infecciosa y son hemorragias ovoideas con centro blanco,

usualmente cercanas a la pupila.

Manchas de Jenaway: Son lesiones indoloras hemorrdgicas, eritematosas nodulares que
aparecen en las palmas de las manos y/o en las plantas de los pies y que tienen una marcada
tendencia a la ulceracion, aparecen en el 10 al 25% de los casos, especialmente en los casos de

endocarditis aguda.

Nodulos de Osler: Son formaciones nodulares dolorosas que aparecen en los pulpejos de los

dedos de la mano o pies en el curso de la endocarditis.
4. Manifestaciones producidas por la destruccion valvular

Valvula aortica: La aorta bivalva y la estenosis adrtica valvular congénita son los principales
factores predisponentes para un injerto por abuso de drogas intravenosas. Aparece en el 8% de

los pacientes con endocarditis infecciosa por abuso de drogas intravenosas.
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Valvula mitral: La destruccion de la valvula mitral puede dar lugar a insuficiencia cardiaca
congestiva o a edema agudo pulmonar, si se presenta ruptura de una cuerda tendinosa de primer

orden o un musculo papilar.

Valvula tricuspide: La endocarditis de la valvula tricaspide tiene como factores
predisponentes mas importantes las inyecciones en adictos a heroina, la introduccion séptica de
catéteres venosos, en ellos la endocarditis tricuspide constituyente el 78% y el Staphylococcus
aureus el germen mas frecuente, mas aun si se ha encontrado que este infecta preferentemente
valvulas sanas, la comunicacién interventricular chica, la presencia de catéteres de marcapasos
endocardicos en pacientes con inmunodepresion (por drogas o por padecimientos mielo

proliferativos malignos) y el antecedente de aborto séptico.

Protesis valvulares: Las protesis valvulares son especialmente susceptibles a infectarse,
causando un tipo de endocarditis infecciosa generalmente grave o de peor prondstico al
observado en las valvulas nativas. Ellas pueden infectarse tempranamente después de su implate
(dentro del primer afo) siendo Staphylococcus aureus el principal germen infectante. Cuando la
endocarditis protésica aparece tardiamente (después del primer afio), los factores predisponentes
son las previamente descritos para la endocarditis infecciosa, siendo la cardiopatia congénita uno
de los mas importantes. Cuando en un paciente que es portador de una protesis valvular aparece
fiebre sin causa aparente, y con duraciéon de dos semanas o mas, la posibilidad de un injerto

infeccioso en la protesis es muy alta.

3.2 Diagndstico

Debido a su naturaleza y evolucion epidemiologica, la endocarditis infecciosa (EI) representa
un reto en su diagnoéstico [13]. La historia clinica de la EI es muy variable, dependiendo de los
muchos microorganismos causantes de la EI, la presencia o ausencia de alguna enfermedad

cardiaca y la forma en que se presenta la EI (Cuadro 3.1).
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Cuadro 3.1. Presentacion Clinica de la EI [14].

Se puede sospechar de la presencia de EI en las siguientes situaciones:

1. Unnuevo soplo.

2. Eventos embdlicos de origen desconocido.

3. Presencia de sepsis de origen desconocido.

4. Fiebre: el signo mas frecuente de la EI. Se puede sospechar de la presencia de EI si la
fiebre esta asociada con:
a) Protesis intracardiaca (protesis valvular, marca pasos).
b) Historial previo sobre la sospecha de EI.
c¢) Enfermedad congénita cardiaca o valvular.
d) Otra predisposicion para la EI (usuarios de drogas intravenosas).

e) Cirugia reciente.

Mas del 90% de los pacientes con EI presentan fiebre, la mayoria asociada con sintomas
sistémicos de escalofrios, falta de apetito y pérdida de peso. En el 85% de los pacientes se

detectan soplos cardiacos.

El factor mas importante para llegar al diagnostico correcto es sospecharlo y realizar todos los
estudios pertinentes, asi como la exploracion fisica de los pacientes. Los signos clinicos se
constituyen en uno de los pilares mas importantes para el diagnostico, asi, es fundamental la
busqueda de la esplenomegalia, las manchas de Roth, las hemorragias en astillas, los nodulos de
Osler y las manchas de Jenaway en aquellos pacientes que tienen fiebre cuyo origen no es
evidente ademas de un factor que los predispone a padecer de un injerto infeccioso en el corazén

o grandes vasos.

3.2.1 Hemocultivo

Como un signo mayor confirmatorio, la importancia del hemocultivo es capital para el
diagnostico de endocarditis infecciosa, esta interpretacion deberd siempre estar supeditada al
cuadro clinico, ya que un hemocultivo positivo sin manifestaciones en factores predisponentes de

endocarditis infecciosa puede ser consecuencia de una bacterenia transitoria (extraccion dentaria)
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o sostenida (salmonelosis, brucelosis), o bien, de una septicemia sin que la endocarditis

infecciosa sea la responsable [12].

Como se menciona, la endocarditis debida a Staphylococcus aureus, hongos, enterococos,
Neisseria o Salmonella tiene una evolucién maligna, mientras que, por otro lado, cuando el
proceso se debe a Staphylococcus epidermidis o a Staphylococcus viridans el prondstico no es

tan grave.

En presencia de endocarditis infecciosa, un hemocultivo puede ser negativo cuando el paciente
ha recibido antibidticos dentro de las dos Ultimas semanas previas a la toma de la muestra,
cuando la siembra se hace con una cantidad insuficiente de sangre (menos de 10ml), cuando la
bacterenia es de bajo grado, técnicas microbiologicas inadecuadas para investigar crecimiento
lento u otras que tienen requerimientos especiales para su crecimiento (hongos, Legionella, grupo

HACEK (Haemophilus-Actinobacilus-Cariobacterium-Eikenella-Kingela)).

3.2.2 Ecocardiografia

La ecocardiografia transtoracica y transesofagica (ETT y ETE respectivamente) son de
fundamental importancia en el diagndsticos, manejo y seguimiento de a EI, ver Cuadro 3.2 [15].
La aplicaciéon o uso de la Ecocardiografia sin orden o sin informacion que respalde los estudios
pueden afectar en el diagnostico final. En la Figura 3.1 se exponen algunas de las condiciones en
las cuales se recomienda, seguimiento del paciente asi como en la etapa de terapia; estas
recomendaciones ayudan a aumentar la precision y confiabilidad de los resultados de los estudios

ecocardiograficos.

Como una excepcion de la Figura 3.1 estan los pacientes con bacterenia debido a S. Aureus,
donde se justifica la realizacion rutinaria de ecocardiografias en vista de la alta incidencia por

esta bacteria y a sus devastadores efectos si se establece una infeccion intracardiaca [17].
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Se considera un criterio mayor en el diagnodstico de la EI si en el estudio ecocardiograficos se
detectan los hallazgos de vegetaciones, abscesos o presencia de dehiscencias de protesis

valvulares (Cuadro 3.3).

La sensibilidad de la ETT va desde un 40% aun 63% y la ETE de un 90% a un 100% [18].
Aunque, el diagnostico de la EI en protesis intracardiacas sigue siendo muy complicado atn en el
uso de ETE. La identificacion de vegetaciones puede ser dificil en la presencia de lesiones

antiguas, si la vegetacion es muy pequefia (<2 mm) y en EI sin vegetacion.

De manera similar, los abscesos pequefios puede ser dificiles de identificar, particularmente en
etapas tempranas de la enfermedad, en periodos postoperatorios y en la presencia de protesis

[19].

En casos donde los primeros examenes fueran negativos, se debe repetir los estudios de ETT y
ETE dentro los 7 o 10 dias después si las sospechas clinicas de la de la presencia de EI siguen
siendo altas, o incluso en casi de una infecciéon por S. Aureus. Como se, es obligatorio el

seguimiento de las complicaciones o tratamientos con estos estudios.
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Cuadro 3.2. Rol de la Ecocardiografia en el diagnostico de la EI [15]

Recomendaciones: Ecocardiografia

B) Seguimiento bajo terapia médica:

1. Se recomienda repetir ETT y ETE tan pronto se sospeche una nueva complicacion (nuevo murmullo,
embolismo, persistencia de fiebre, etc).

2. Se debe considerar repetir ETT y ETE durante el seguimiento de la EI sin la presencia de
complicaciones, para poder detectar nuevas complicaciones no detectadas y monitorear el tamafio de

la vegetacion.

D) Complemento de la terapia:

Se recomienda la ETT como un complemento de la terapia antibidtica para la evaluacion de la funcion

cardiaca y valvular.
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Figura 3.1. Indicaciones para la Ecocardiografia en sospecha de EI. EI= Endocarditis Infecciosa,
ETE= Ecocardiografia Transesofagica, ETT= Ecocardiografia Transtoracica, ETE* no es

obligatorio si la ETT arrojo resultados inequivocos de la presencia de EI [14].

3.3 Criterio de diagndstico y sus limitaciones

Los Criterios de Duke [20], se basan tanto en la historia clinica, la ecocardiografia y los hallazgos
microbiologicos, proporcionando una alta sensibilidad y especificidad (mas del 80%) para el
diagnostico de la EI. Enmiendas recientes reconocen el rol de la fiebre-Q (una zoonosis a nivel
mundial causado por Coexiella burnetti), la cual incrementa la prevalencia de la infeccién por
estafilococo y generaliza el uso de la ETE, como resultado se crearon los criterios de Duke

Modificados que son los mas recomendados para la clasificacion diagnostica, se definen:
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CRITERIOS MAYORES

A. Hemocultivos positivos para endocarditis infecciosa.

1. Microorganismos tipicos compatibles con endocarditis infecciosa con al menos 2

hemocultivos separados, como los siguientes: Streptococcus viridans, grupos HACEK,
Staphylococcus aureus o enterococo.

Microorganismos compatibles con endocarditis infecciosa en hemocultivos
persistentemente positivos definidos como: a) 2 muestras de hemocultivos positivos de
forma separada por >12 horas, o b) todos de 3 o la mayoria de 4 hemocultivos

separados (con la primera y la ultima muestra separados por 1 hora).

B. Evidencia de compromiso endocardico.

1. Ecocardiograma positivo para endocarditis infecciosa definido como: a) masas

intracardiacas oscilantes (vegetaciones) en valvulas o estructuras adyacentes,

b)absceso, ¢) nueva dehiscencia parcial de valvula protésica.

2. Nuevo soplo

CRITERIOS MENORES

Factores predisponentes para endocarditis.
Fiebre no explicada >38 °C.

Fendmenos vasculares:

o Embolias mayores.

o Infartos pulmonares sépticos.
o Aneurismas micoticos.

o Hemorragias conjuntivales.

o Manchas de Janeway.

Fen6émenos inmunologicos:

o Glomerulonefritis.
o Nodulos de Osler.
o Manchas de Roth.

o Factor Reumatoide.
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e Evidencia microbioldgica:
o Hemocultivo positivo sin otros criterios mayores.

e Ecocardiograma positivo sin otros criterios mayores.
Para el diagnostico definitivo de la endocarditis infecciosa se deben cumplir:

e 2 criterios mayores, 0
e [ criterio mayor y 3 menores, 0

e (Cinco criterios menores.

En resumen, la ecocardiografia y los cultivos sanguineos son una piedra angular en el
diagnostico de la endocarditis infecciosa. La ecocardiografia transtoracica se debe realizar en
primera instancia, pero tanto la ecocardiografia transtoracica como transesofagica deben ser
técnicas que se realicen en la mayoria de los casos de sospecha de endocarditis infecciosa. Los
criterios de Duke Modificados son de gran ayuda para el diagnostico de la endocarditis

infecciosa, pero no remplaza el juicio clinico.
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Capitulo 4

Antecedentes

4.1 Pre-Procesamiento de Imagenes SPECT

La imagen de MN es la descripcion espacio temporal de la bio-distribucion de un
radiofarmaco dentro del organismo. La informacion que provee se relaciona con la biocinética

del radiofarmaco como expresion de la actividad metabdlica de las estructuras analizadas.

Debido a que la fuente energética utilizada es radiacidon ionizante, existen restricciones
médicas en cuanto a la dosis administrada.Partiendo de ese hecho y dado que la desintegracion
radiactiva es un fendmeno aleatorio con una estadistica del tipo Poisson, las imdgenes contienen

una importante cantidad de ruido con esta distribucion.

Con el objetivo de disminuir el ruido en las imagenes se han desarrollado diferentes tipos de
filtrado, la accion mas conocida es la aplicacion de filtros “kernel” convolucionados con la
imagen. Sin embargo, estos tienen la limitacion de que si bien disminuyen la presencia de este
fenomeno también disminuyen la resolucion de la imagen, por operar sobre todo el rango de

frecuencias de la misma.

4.1.1 Filtrado Wavelet Shrinkage

Los algoritmos para reducir ruido en sefiales basados en el andlisis utilizando wavelets fueron
iniciados por Donoho y Johnstone en los Estados Unidos, y por Kerkyacharian y Picard en

Francia, la técnica conocida como “wavelet shrinkage”.
9
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La técnica conocida como wavelet shrinkage [24-28] hace referencia a la reconstruccion de

una sefial afectada por ruido a través del siguiente procedimiento:

e Obtener la transformada wavelet de la senal.
e Minimizar los coeficientes cercanos a cero de la transformada.

e Obtener la transformada inversa de la sefial.

La ventaja de este procedimiento respecto de un filtrado por bandas de frecuencia reside en
que se obtiene una sefal casi libre de ruido sin modificar las caracteristicas de la sefial (presencia
de picos de alta frecuencia, etc). Este resultado es muy distinto al que se obtiene mediante los
métodos tradicionales de suavizado, que solo consigue eliminar el ruido a costa de suavizar

también los componentes de la sefial [2].

4.1.1.1. Descomposicion Wavelet

Para el caso del procesamiento de imagenes, la imagen original constituye la matriz de datos

inicial cy(x, y) como se observa en la Figura 4.1.

~|[=][0]O
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(a) (b} (4]

Figura 4.1. Proceso de descomposicion wavelet de una imagen. A) Imagen Original, b) Descomposicion en

direccion vertical, ¢) Descomposicion en direccion horizontal.

En cada nivel i de resolucion se calcula la correlacion entre las filas de ¢;_;(x,y) y los filtros
uni-dimensionales p y g en la direccion vertical, resultando dos imagenes compuestas, cada una
por la mitad de las filas de la matriz. Luego se calcula la correlacion entre estas imagenes y los

filtros p y q en la direccion horizontal resultando, de cada una, dos imagenes compuestas por la
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mitad de las columnas. Estas cuatro sub-imagenes resultantes constituyen las tres imagenes de

coeficientes de detalle y la imagen de coeficientes de aproximacion (tendencia o residuo). El

proceso es ejecutado con el algoritmo piramidal como se muestra en la Figura 4.2.
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F igurH; Esquema de la descomposicion wavelet en dos dimensiones.

Si la imagen original tiene n pixeles, cada imagen c;(x,y), d}(x,y),d?(x,v),d?(x,y) tiene
n/4 pixeles. En la Figura 4.3 se observa la descomposicion de [a imagen original en matrices o
imagenes de detalle, y la imagen de coeficientes de aproximacion para 3 niveles de resolucion
denotados por el subindice. Para el caso de las imagenes SPECT que son de 64x64 pixeles, las
matrices o imagenes de detalle para el primer nivel de resolucion seran de 32x32 elementos, para

el segundo nivel de 16x16, etc.

Figura 4.3 Esquema de la descomposicion wavelet piramidal en dos dimensiones.
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4.1.1.2 Umbral de forma fija

Este método surge como alternativa para la reduccion de los coeficientes, utilizando umbrales

fijos determinados por:

Tynr = 04/ 2log (n) 4.1)

Donde el umbral 74y, es una funcidon de n que es el tamano de la imagen a filtrar y o es el
estimador de los niveles de ruido descrito por la ecuacion:

_ |mediana(a3)|

0.6745 (4'2)

Donde d3 es la matriz de coeficientes wavelet que pertenecen a la sub-banda de detalles

diagonales del primer nivel de descomposicion [29].

Se aplica el umbral duro a los coeficientes de las sub-bandas de detalle, obteniendo nuevas
matrices de coeficientes. Se realiza la reconstruccion de la imagen SPECT utilizando los
coeficientes de las sub-bandas de detalle calculadas y la aproximacioén inicial sin ninguna
modificacion. Las condiciones de umbral duro para la modificacion de los coeficientes de detalle

estan dadas por la siguiente funcion:

df —1edf >1
ar =) 0ola? <1 @3
df +tedf < -t

4.1.2 Filtrado Espacial Tipo Gaussiano

En el procesamiento digital de imégenes una de las tareas mas importante es eliminar lo mejor
posible la informacién que no es valiosa o el ruido en la imagen. Las herramientas mas bésicas
consisten en el filtrado de la imagen contaminada [30]. Para realizar una comparacion del
desempefio del algoritmo de filtrado Wavelet Shrinkage se propone implementar un filtro de tipo

Gaussiano de dos dimensiones a las mimas imagenes.
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4.1.3 Relacioén Seiial/Ruido

Como un pardmetro para definir la calidad de la imagen después de la aplicacion de los
algoritmos de filtrado usamos la Relacion Sefial/Ruido (SNR) por sus siglas en inglés. Se utiliza
la definiciéon de SNR hecha por Sonka [31] donde la sefal se define como la suma de los valores
cuadraticos de los pixeles dentro de la region de interés. El ruido se define como la suma de los
valores cuadraticos de la diferencia entre la media de los pixeles de cada uno de ellos dentro de

una region de interés o ROI (Region of Interest).

SNRj; = ¢ (4.4)
Donde la sefial se define como:

Sji = Ly S (6 Y) (4.5)
Doénde:

fii = Y (x)? (4.6)
Y el ruido se define como:

Nji = Y ey Vi (%) (4.7)
Donde:

v = Y (g — 1) (4.8)

4.2 Corrimiento de Media

La técnica de segmentacion propuesta es un método no paramétrico basado en la estimacion

de una funcion de densidad de probabilidad.
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Considere cualquier cantidad aleatoria X que tiene funcion de densidad de probabilidad f. La
especificacion de la funcion de f da una descripcion natural de la distribucion de X, y permite

encontrar las probabilidades asociadas a X de la relacion:
Pa<X <b)=J. f(x)dx;Va<b (4.9)

Suponga que se tiene un conjunto de datos observados y son muestra de una funcion de
densidad de probabilidad. La estimacion de densidad es la reconstruccion de un estimado de la

funcién de densidad de los datos observados.

Muchas de las aplicaciones de estimacion de densidad son en datos multivariados, pero todos

los métodos multivariados son generalizaciones de métodos uni-variados.

4.2.1 Método de Kernel Multivariado

Los espacios caracteristicos de una imagen muchas veces estdn caracterizados por grupos de
datos muy irregulares cuyo nimero y formas no estan disponibles. Esto sugiere fuertemente que
una aproximacion no paramétrica, proporcionando una deteccion confiable del maximo local de

la densidad fundamental, por ejemplo las modas, debe emplearse en el analisis.

La definicion del estimador “kernel” como una suma de “lobulos” centrados en las
observaciones se puede generalizar para el caso multivariado. El estimador de densidad de kernel

multivariado con kernel K y ancho de banda h se define por [32]:
~ 1 n 1 .
fo) = =3 K {3 (- xiD} (4.10)
Donde la funcién kernel K (x) es ahora una funciéon definida para x d-dimensional.

El kernel 6ptimo que minimiza el Error Cuadratico Integrado Medio (ECIM o MISE por sus
siglas en inglés Mean Integrated Square Error), que es la manera mas usada de medir la exactitud
global de f como un estimador de f, es el kernel Epanechnikov, que para el caso multivariado

esta dado por:
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1 1 _ T . T
Ke(x)={2cd d+2)(1—x"x) six'x<1 @.11)
0 de otra manera

Donde c, es el volumen de la esfera unitaria en el espacio euclidiano R% d-dimensional.

El uso de un kernel diferenciable permite definir la estimacion del gradiente de densidad como

el gradiente del estimador de densidad de kernel multivariado:

V) = f) =—53n, VK - (x - XD) (4.12)

Sustituyendo la definicion del kernel Epanechnikov (Ecuacion 4.11) en la Ecuacion 4.12:

1 a+2
x] =

1 .
VfE( ) n(hdc) K2 ZXlESh(X)[Xl n_xZXiESh(x)Xl_x (413)

La cantidad

(h d 5 es la estimacion f(x)de la densidad del kernel calculada en la hiper-esfera

Sn(x) (el kernel uniforme), y asé podemos escribir la Ecuacion 4.13 como:

a+2

Vfe(x) = f(x) 75 Mp (%) (4.14)

Donde M, (x) se define como:

_ h? V()
M, (x) = 2z Fo) (4.15)

Esta ultima expresion (Ecuacion 4.15) muestra que una estimacion del gradiente normalizado
se puede obtener calculando el corrimiento de media de la muestra con un kernel uniforme
centrado en x. El vector del corrimiento de media tiene la direccion del gradiente de la estimacion

de la densidad de x cuando esta estimacion se obtiene con el kernel Epanechnikov [33].
4.2.2 Informacién Espacial
La segmentacion y filtrado de una imagen conservando los bordes de alta calidad se pueden

obtener aplicando el corrimiento de media en el dominio combinado espacial-rango. El método

estd basado en la misma idea de ejecutar iterativamente una ventana de tamafio fijo hacia el
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promedio de los datos dentro de ella. Los detalles de la imagen se conservan debido a la
caracteristica no paramétrica del analisis, que no supone a priorialguna estructura particular de

los datos.

Una imagen tipicamente se representa como un enrejado 2-dimensional de vectores 2-
dimensionales (pixeles), donde r es 1 en el caso de niveles de gris, 3 en iméagenes de color o
mayor que 3 en el caso multiespectral. El espacio del enrejado se conoce como el dominio
espacial, mientras que el nivel de gris, color o informacion espectral se representa en el dominio
del rango. Los anchos de ventana del kernel en los dominios espacial y de rango se pueden

concatenar para obtener el dominio espacial-rango de dimension d = r + 2.

En el proceso se definen el ancho de ventana espacial (h,) y el ancho de ventana de intensidad
(h;) correspondiendo al rango, tomando en cuenta simultaneamente tanto la informacién espacial

y de rango.

4.2.3 Filtrado

El filtrado es una operaciéon fundamental en el procesamiento de imagenes y vision por
computadora. Las iméagenes por lo general varian a través del espacio, de tal manera que los
pixeles cercanos probablemente tienen valores similares, y por lo tanto es apropiado
promediarlos. Los valores del ruido que corresponden a estos pixeles cercanos, estin menos
correlacionados que los valores de la imagen; por lo que el ruido disminuye calculando su

promedio mientras se conservan los valores de la imagen.

El suavizado o filtrado por el reemplazo del pixel en el centro de una ventana por el promedio
de los pixeles en la ventana, remueve el ruido pero también los bordes de la imagen, volviéndolos
borrosos con el filtrado. El corrimiento de media es una técnica de suavizado que preserva los

bordes, razén por la que se puede utilizar como operacion de filtrado de una imagen.
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4.2.4 Segmentacion por Corrimiento de Media

Para realizar la tarea de segmentacion, los puntos de convergencia suficientemente cercanos
en el dominio son considerados como los centros de clase, y todo aquellos puntos que fueron
llevados por el corrimiento de media al mismo punto, por ejemplo, a una moda de la densidad se

fusionan para obtener las regiones homogéneas de la imagen.

La segmentacion por corrimiento de media en el dominio espacial-rango tiene un disefio

sencillo, entonces el procedimiento de segmentacion es el siguiente:

1. Para cada dato de la imagen original, calcular el vector de corrimiento de media para
cada uno y almacenar el punto de convergencia.

2. Identificar los grupos (clases) de los puntos de convergencia, uniendo todos aquellos
que estan mas cerca de 0.5 uno de otro en el dominio conjunto.

3. Para cada punto de convergencia asignar una etiqueta.

4. Eliminar las regiones espaciales que contienen menos de M pixeles.

4.2.5 Corrimiento de Media Ponderado

La estimacion por corrimiento de media (CM) se puede mejorar ponderando cada pixel dentro
de una region por una funcioén de confianza de borde, tal que las pixeles que estan situados cerca
de un borde (confianza del borde cercana a uno) influyen menos en la determinacién del nuevo
centro del agrupamiento. La ecuacion de CM modificada, que incluye la ponderacion de la

confianza del borde y derivada de la ecuacion del vector de corrimiento de media es:

1
My (x) = z(l—_(m)ijesh(x)(l — @)X —x (4.16)

Donde ¢; es la confianza del borde asociado a X;.

El vector de corrimiento de media, tal como esta expresado en la Ecuacion 4.16, se usa en la
etapa de filtrado para obtener regiones homogéneas en intensidad de las imagenes procesadas. El
primer paso en el andlisis de un espacio caracteristico con densidad fundamental f(x) se

encontrar las modas de esta densidad; y el procedimiento de corrimiento de media es una manera
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de localizar las modas sin estimar la densidad. La propiedad de convergencia del corrimiento de
media se debe a su magnitud adaptable que elimina la necesidad de procedimientos adicionales
para elegir el tamafno de paso adecuado. Esto es una ventaja sobre los métodos tradicionales
basado en gradiente. Por ltimo, al filtrar con corrimiento de media ponderado, los pesos de los
pixeles cercanos a un borde son pequefios, lo que permite realzar la propiedad de preservacion de

discontinuidad.

Mapa de Confianza

Una de las técnicas mas importantes en la extraccion de caracteristicas de una imagen es la
deteccion de bordes, y dentro de la deteccion de bordes los métodos mas usados estdn basados en
la orientacion del gradiente. La estimacion del gradiente se realiza usando dos mascaras de
diferenciacion empleadas como operadores de ventana, permitiendo también estimar la
orientacion del gradiente y con esto generar una plantilla de borde ideal con la misma
orientacion. La medida de confianza se determina a través de la correlacion de los datos con la

plantilla de borde ideal.

Estimacion de Gradiente

En el dominio discreto, solamente los datos de la muestras estan disponibles y para obtener el
gradiente en dos dimensiones, las dos derivadas parciales se deben calcular por diferencacion
numérica. Muchas mascaras de diferenciacion son separables, y los pesos se obtienen del
producto exterior de dos secuencias unidimensionales s(i) y d(j) = -—m,...,0,...,m; asi las

mascaras de diferenciacion estan dadas por:
W =sdT (4.17)

Sean d(j) con j = —m,...,0,...,m, los pesos obtenidos por la diferenciacion numérica del i-

ésimo region de A en una ventana de nxn, la ubicacion (i,0) de la ventana. Simultdneamente
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sean s(i) con i = -m,...,0,...,m, los pesos obtenidos por la operacion de suavizado de la j-
¢sima columna. El resultado del promedio ponderado es el valor de suavizado en la ubicacion
(0,j). Ambas secuancias se definen usando los polinomios de Krawtchouk [34, 35] para
aproximar la estructura local de una superficie continua, los polinomios se eligen de filtros de

diferenciacion suavizados, que producen una ponderacion binomial, definida por:

W) = 2 (2 = L @is)

m+i 22M (g +)1(m +i)!
Donde i = —m, ...,0,...,m.
La mascara W realiza la diferencia numérica a los largo de los renglones de los datos, seguida

L

por el suavizado de los resultados implementados a%

. La diferenciacion a lo largo de las columnas

. . . 0 . ,
seguida por el suavizado, implementando 7 S¢ obtiene con la mascara WT = dsT.

La magnitud del gradiente estimado es:

h = \traza?(WTA) + traza?(WA) (4.19)

Y la orientacion del gradiente estimado esta dada por:

traza[WA] ) (4'20)

o= drictan (traza[WTA]

El modelo de borde empleado es el borde de paso ideal por el centro del vecindario y
orientado en —180 < B, < 180. El valor de un pixel se calcula integrando a través de su seccion
transversal de area unitaria, y asi, la forma de la regién de transicion depende de 8,. El vector de
gradiente siempre apunta hacia la parte mas alta de intensidad de la region, como se observa en la
Figura 4.4, y la orientacion del borde se deriva de la ecuacidn anterior de la siguiente manera:

traza[wT A

6, = 6 — 90 = arctan
traza|[WA]

(4.21)
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De esta manera, las plantillas son modelos de borde ideal con orientacion 8,, derivadas de la
orientacion del gradiente estimado. La medida de confianza 1 se calcula para cada dato,

correlacionando su estimacion de borde y la plantilla de borde ideai correspondiente.

(-7id) horde

Figura 4. 4: Ejemplos de orientacion de la plantilla de borde ideal para m = 2 [36].

Mapa de confianza

Después de la estimacion del gradiente, cada pixel de la imagen cuenta con una magnitud o
gradiente de borde § y una orientacion de borde 8,. Con los rangos normalizados de los valores
de la magnitud del gradiente se calcula su funcién de distribucion acumulativa empirica, la cual
es mas conveniente de usar como criterio de seleccion para la presencia de un borde. Sean
g1 < < Gk < < Grs1 <+ < gy el conjunto ordenado de los distintos valores de magnitud

del gradiente estimado, entonces para cada dato su magnitud de borde gj se reemplaza con la

probabilidad:

pr = prob[g < gkl (4.22)

Los rangos normalizados pj son los percentiles de la distribucion acumulativa de los valores
de magnitud del gradiente. Para cada pixel se tienen ahora dos cantidades disponibles: p y n con

valores entre O y 1.

Finalmente, el mapa de confianza se calcula para cada pixel como una combinacién lineal de

la funcion de distribucion acumulativa empirica y la medida de confianza del borde:

p=Bp+(1+p)n (4.23)
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Donde £ es una constante entre 0 y 1 que controla la mezcla de la magnitud del gradiente, p, y

la informacion del patréon local, 7.

Para una revision mas a detalle sobre el corrimiento de media dirigirse a [36].

4.2.6 Andlisis de Regiones

Una vez que se obtiene la imagen filtrada, las regiones se deben delinear en el espacio de
caracteristicas, agrupando todas aquellas regiones que estan mas cercanas dentro del dominio
espacial y del domino de rango, es decir, todos aquellos pixeles que hayan convergido al mismo
punto se fusionan y etiquetan con un valor escalar. La delineacion de clases se puede refinar
incorporando un grado de adyacencias de region (GAR), que posteriormente se puede contraer

con una algoritmo de encontrar y unir [36].

Primer etiquetado de Regiones

Una vez que se obtiene una imagen pre-segmentada se agrupan todas las regiones que se
encuentran cercanas en el espacio de caracteristicas, es decir, todos los voxeles que convergieron

al mismo punto son fusionados y etiquetados.

Fusién de Regiones

La operacion de fusion agrega aristas al grafo, ligando los vértices que corresponden a las

regiones que cumplen con: a) tiene modas asociadas que estan localizadas dentro de una distancia

de separacion de hi/ 2, ¥ satisfacen una condicion de fuerza de frontera o borde débil. La medida

de fortaleza del borde se obtiene directamente del mapa de confianza sumando los valores de

confianza de los voxeles que se encuentran sobre el borde que separa las regiones. Si se cumplen
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las condiciones anteriores y fuerza del borde entre regiones es menor que un umbral &, esto es,
tiene un borde débil entre ellas, indicando que realmente no hay frontera entre las regiones,

entonces las regiones se fusionan en una sola [36].

Algoritmo Encontrar y Unir

Al realizarse la fusion de regiones sobre el MAR, el nimero de regiones disminuyen
considerablemente por lo que debe aplicar un procedimiento para reducir el grafo, esto se logra
aplicando un algoritmo de encontrar y unir. El objetivo es tener una funcion que pueda verificar
si dos vértices a y b pertenecen al mismo conjunto y, en caso € que asi sea, que pueda unirlos en
el mismo conjunto. Las operaciones de fusion de regiones y reduccion del grafo se aplican
iterativamente hasta que el nimero de regiones, entre una iteracion y otra, permanecen sin

cambios.

Podado

Cuando se obtiene la fusion de regiones de la imagen, se aplican un proceso de podado para
remover todas las regiones cuya area, establecida como un numero de pixeles, sea inferior a un
umbral 1 definido por el usuario. Para realizar la remocion, se unen las regiones cuyo volumen es
menor al umbral, a una region adyacente con una distancia minima entre sus modas, o con region
que sea la unica adyacente y con un volumen mayor al del umbral. El proceso de podado se repite
iterativamente hasta que el nimero de regiones, entre una iteracion y otra, permanecen sin

cambios o un numero dado de iteraciones es alcanzado [36].
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4.3 Propuesta de Herramienta para el Diagndstico de Procesos Infecciosos

El diagnostico de endocarditis infecciosa ha sido siempre dificil de establecer con seguridad.
Los criterios clasicos de valvulopatia predisponente, bacterenia, fendmenos embolicos y sintomas
de un proceso endocardico activo pueden estar ausentes, por lo que se han propuesto varias
combinaciones de criterios clinicos, microbiologicos y ecocardiograficos para establecer su
diagnostico (criterios de Duke Modificados), como se explica en el capitulo anterior. La
naturaleza diversa y el perfil epidemioldgico de la endocarditis infecciosa condicionan que su
diagnostico sea un desafio en la actualidad [37]. En el ETT, la especificidad para detectar
vegetaciones es del 98%, pero con una sensibilidad del 60%, inclusive hasta el 20% de los
pacientes adultos podrian tener estudios de ETT inadecuados debido a obesidad, enfermedad
pulmonar obstructiva crénica o deformaciones de torax. En pacientes con sospecha de EI, la ETT
unicamente no puede excluir el diagndstico de EI en presencia de valvulas protésicas, abscesos
perianulares, perforacion de valvulas o fistulas [38]. Como propuesta de una nueva herramienta
de diagndstico se ha estudiado la imagenologia, probando diversas técnicas como la Tomografia
Axial Computarizada (TAC) y la Resonancia Magnética (RM); pero éstas tienen una
especificidad baja en la deteccion de la endocarditis infecciosa en las etapas iniciales y cuando
hay alteraciones anatomicas [39, 40, 41]. El estudio a través de las imagenes de medicina nuclear
ha demostrado resultados prometedores en contextos experimentales, como es la deteccion de

vegetaciones mediante Galio 67 [42], el uso de anticuerpos marcados con Tecnecio 99m [43].

Debido a la complejidad de ésta patologia y a que solo se tienen pocas herramientas para su
deteccion, es necesario investigar nuevos métodos diagnosticos y asi poder establecer un abordaje
temprano e inicio de tratamiento médico precoz, con lo que se mejoraria la tasa de respuesta

clinica a esta enfermedad y limitaria el desarrollo de complicaciones.

En medicina nuclear se han explorado varias técnicas que permitan identificar un proceso
infeccioso y que a su vez distinga entre un proceso inflamatorio debido a una infeccion y un
proceso inflamatorio estéril [44, 45]; una de estas técnicas se basa en el uso de radiofarmacos.
Los radiofarmacos que se han introducido o propuesto incluyen agentes del Tecnecio 99m, por

ejemplo inmunoglobulinas policlonales y monoclonales [46, 47, 48], antibioticos y defensinas
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humanas [49]. Desafortunadamente la mayoria de estos radiofarmacos compuestos no pueden
distinguir entre una infeccion bacteriana y una inflamacion estéril. La introduccion de
radiofarmacos marcados con defensinas humanas en la medicina nuclear se ha visto
obstaculizada por los procesos laboriosos para aislar grandes cantidades de péptidos
antimicrobianos y por la posibilidad de afectar la actividad funcional de los leucocitos [49].
Desde que se sabe que los péptidos antimicrobianos se unen preferentemente a las bacterias [50],
el uso de los péptidos antimicrobianos se ha vuelto la primera opcion para obtener una imagen de

infecciones.

Los péptidos antimicrobianos estan ampliamente distribuidos en todo el reino animal y vegetal
en donde juegan un papel critico en el sistema defensivo en los organismos moleculares en contra
de bacterias daninas, hongos y virus. Los péptidos antimicrobianos usualmente contienen
aminoacidos hidrofobicos y cationicos. El origen, estructura y mecanismo de accion de los

péptidos antimicrobianos se han estudiado de manera extensa [51, 52].

En general, el mecanismo de accion de varios de los péptidos antimicrobianos se basa en la
interaccion de las cargas cationicas (positivas) de los péptidos con las cargas negativas de la

superficie de los microorganismos invasores [52].

Se han realizado diversas investigaciones con el objetivo de detectar el péptido antimicrobiano
con mayor especificidad a las infecciones bacterianas y que pueda distinguir un proceso
inflamatorio estéril [51, 52, 53]. El péptido antimicrobiano con mejores caracteristicas y el mas
usado en la imagenologia de infecciones es el Ubiquicidin (UBI-29-41). El UBI-29-41 es un
fragmento de un péptido antimicrobiano catiénico que existe en varias especies, incluyendo en
los humanos. Para la imagenologia de procesos infecciosos el UBI-29-41 se une al radiofarmaco

Tecnecio 99m, teniendo como resultado el radiofarmaco conocido como 99mTc-UBI-29-41.

El radiofarmaco 99mTc-UBI-29-41 ha mostrado tener una alta estabilidad en pruebas in vitro
e in vivo, una alta especificidad a los sitios de infeccion y una rapida eliminacion. En estudios con
ratones se ha observado una minima acumulacion en tejido sin infeccidon y una rapida deteccion

de sitios con infeccion.
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En un estudio sobre la biocinética del 99mTc-UBI-29-41 realizado por Meléndez-Alafort y
colaboradores, se demostro que el radiofArmaco tiene una residencia media en la sangre de 0.52
horas, aproximadamente el 85% del radiofarmaco administrado se elimina por via renal tras 24
horas después de la inyeccion. Las imagenes mostraron una minima acumulacion en los tejidos

sin procesos infecciosos y una mayor acumulacion en tejido infectado [54].

En el departamento de Cardiologia Nuclear del Instituto Nacional de Cardiologia Ignacio
Chéavez de la Ciudad de México se han realizado investigacion [55, 56] para estudiar las ventajas
y resultados de la aplicacion de esta nueva técnica de imagen para la deteccion de procesos
infecciosos. Uno de los primeros trabajos [55] fue dirigido para estudiar la sensibilidad y
especificidad de esta nueva técnica de diagndsticos no invasiva de infecciones, enfocados en la
deteccion de infecciones en el miocardio (miocarditis). En esta investigacion se adquirieron
imagenes planares de medicina nuclear, las cuales se utilizaron para realizar un analisis
cualitativo y un analisis semi-cuantitativo. En el analisis cualitativo se adquirieron imagenes en la
proyeccidn anterior y lateral izquierda, las cuales fueron analizadas por dos expertos sin ninguna
informacion sobre los pacientes. Los observadores categorizaron a los pacientes como positivos o
negativos. En el andlisis semi-cuantitativo se utilizé una imagen en la proyeccion anterior, en la
cual se colocaron dos regiones de interés (ROI por sus siglas en ingles Region of Interes) del
mismo tamafo, una fue colocada sobre el area del mediastino y la segunda ROI fue colocada
sobre el area del pulmén con el objetivo de calcular la tasa mediastino/pulmoén usando el software
de la estacion de trabajo. Para la clasificacion de los sujetos como positivos o negativos se definio
un umbral, si la taza mediastino/pulmon era igual o mayor al umbral seleccionado se etiquetaba
al sujeto como positivo y se etiquetaba como negativo en caso contrario. Tomando un valor de
umbral = 1.95 para la tasa mediastino/pulmoén y usando el anélisis ROC, la técnica tiene una
sensibilidad del 66%, especificidad de 100%, una prediccion de valores positivos de 100% y una

prediccion de valores negativos de 77% [55].

En una nueva investigacion realizada por el Dr. Moreno y colaboradores [56] se estudio el
desempefio del radiofarmaco en la deteccion de procesos infecciosos en el endocardio. Teniendo
los resultados del estudio mencionado anteriormente, esta investigacion se dirigié a una nueva

cardiopatia, la endocarditis infecciosa. El grupo de estudio fueron pacientes con diagndstico
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definitivo basados en los criterios de Duke Modificados y sujetos control (sujetos sin
cardiopatia), a los cuales se les adquirieron imagenes SPECT/CT usando el radiofarmaco 99mTc-
UBI-29-41. La variable dependiente, asi como en el estudio anterior, se calculo la tasa
corazon/pulmén como indice de medicion a cada uno de los pacientes. La segmentacion del area
cardiaca y pulmonar se realizdé sobre las imagenes CT en su proyeccion sagital y de forma
manual utilizando las herramientas de analisis y procesamiento del software Xelerix®. Se
contaron con 12 pacientes con diagndstico definitivo de EI y 5 sujetos sin enfermedad
cardiovascular. Como resultados de la investigacion se encontrd una diferencia estadisticamente
significativa en las tasa corazén/pulmoén de los pacientes con diagnostico definitivo de
endocarditis infecciosa con las tasas de los sujetos control utilizando la prueba estadistica t-
Student para muestras independientes, llegando a la conclusion de que la concentracion o fijacion

del radiofarmaco en el tejido infectado es mayor que en tejido sano.
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Capitulo 5

Hipoatesis y Objetivos

Actualmente la Medicina Nuclear no cuenta con una herramienta confiable para el diagnéstico
de los procesos infecciosos en el tejido cardiaco. Tomando como base los resultados de las
investigaciones ya mencionadas en el capitulo anterior [54, 55, 56], el Departamento de Medicina
Nuclear del INC y el Laboratorio de Neuroimagenologia (LINI) de la Universidad Auténoma
Metropolitana Iztapalapa (UAM-I) se dieron a la tarea de formular una metodologia basada en el
procesamiento digital de imagenes hibridas SPECT/CT como propuesta de una nueva

herramienta para la deteccion y diagnodstico de la EL

5.1 Hipoétesis

La tasa corazon/pulmon calculada en los sujetos diagnosticados con endocarditis infecciosa es
mayor a la tasa calculada en sujetos sanos o controles, se propone como un indice que permita
discriminar si existe o no un proceso infeccioso en el tejido cardiaco con una minima

intervencion del usuario.

5.2 Objetivo General

Disefar y evaluar una metodologia semi-automatica para la deteccion de la endocarditis
infecciosa basada en el procesamiento de imagenes SPECT/CT usando el péptido antimicrobiano

UBI 29-41 marcado con Tc-99m.
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5.3 Objetivos Especificos

e Documentar clinicamente imagenes SPECT/CT de una poblacion de pacientes
diagnosticados con endocarditis infecciosa.

e Megjorar la calidad de las imagenes SPECT mediante la propuesta de un algoritmo de
filtrado.

e Implementar un algoritmo semi-automatico de segmentacion de Corrimiento de Media
en imagenes de CT para la identificacion del area pulmonar y cardiaca.

e Proponer un método semi-automatico que permita discriminar y cuantificar el proceso
infeccioso en las imagenes SPECT/CT.

e Comparar los resultados del algoritmo de deteccion propuesto con el método de

diagnéstico clinico de referencia.
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Capitulo 6

Metodologia

6.1 Poblacion de Estudio

Se contd con una muestra de poblacion constituida por 16 pacientes con diagnostico definitivo
de endocarditis infecciosa, admitidos para hospitalizacion en el Instituto Nacional de Cardiologia
Ignacio Chavez en el periodo 2009 a Abril de 2011, los cuales contaban con estudios de medicina
nuclear SPECT/CT usando 99mTC-UBI-29-41. También se cont6 con un grupo de 5 sujetos
(voluntarios) sin ninguna enfermedad cardiaca diagnosticada a los cuales se les realizd el
protocolo de medicina nuclear SPECT/CT usando 99mTc-UBI-29-41. Este grupo se tomd como

grupo control durante el andlisis de los resultados.
Los criterios de inclusion aplicados para la base de datos final fueron los siguientes:

e Edad mayor a 18 afios.

e Diagnodstico definitivo de endocarditis infecciosa bajo los criterios de Duke

Modificados [22].
Los criterios de exclusion para la base de datos final fueron los siguientes:
e Pacientes que no puedan ser transportados sin poner en riesgo su condicion.
Los criterios de eliminacion para la base de datos final fueron los siguientes:

e Pacientes a los que se hayan adquirido imagenes SPECT/CT con artefactos o de mala

calidad.
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Con base en los criterios mencionados, se eliminaron 7 estudios de medicina nuclear debido a
la baja resolucion de las imagenes, quedando un grupo de 9 pacientes y un grupo control de 5

sujetos sanos con estudios de medicina nuclear.

6.2 Protocolo de adquisicion de imagenes SPECT/CT

El equipo utilizado para la adquisicion de las imagenes SPECT/CT es una gamma céamara de
la marca General Electric modelo Millenium VG con HawkEye. El mismo equipo adquiere las

imagenes tomograficas con un tubo de rayos X que trabaja con una corriente de 2.5mA y un

voltaje de 450k V.
El protocolo de adquisicion de las imagenes SPECT de describe en el Cuadro 6.1 [55, 56].

Cuadro 6.1: Protocolo de adquisicion para imagenes SPECT

Dosis de 99mTc-UBI-29-41 20mCi

Posicion Supina

Tiempo entre inyeccion-adquisicion 2 horas

Orbita 180°
Tamaiio del pixel 6.4+0.2mm
No. De proyecciones 64

Matriz 64x64

Las imagenes CT se adquirieron con el mismo sistema para obtener el volumen anatémico y la
referencia espacial utilizando la misma region de interés usada para la adquisicion de las
imagenes SPECT. La matriz de las imdgenes CT es de 128x128, con una resolucion de 3-4mm

por pixel. El volumen de iméagenes CT lo conforman 64 rebanadas en la proyeccion axial.

El adquirir ambos volumenes de imagenes con el mismo sistema de adquisicion es una gran
ventaja ya que el paciente no se tiene que trasladar de un equipo a otro y las secuencias de
adquisicion son consecutivas por lo que las imagenes se adquieren con la misma region de

intereés.
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6.3 Pre-Procesamiento de Imagenes SPECT

6.3.1 Construccion de imdgenes sintéticas

El objetivo de esta etapa fue estudiar el desempefio del algoritmo de filtrado wavelet shrinkage
[26, 27, 28] aplicado a imagenes sintéticas del mismo tamafio de las imagenes SPECT reales

(64x64) contaminadas con ruido estadistico de tipo Poisson.

Para poder cuantificar el desempefio se disefid una imagen sintética con un degradado de
intensidad en la escala de grises similares a las imagenes SPECT (Figura 6.1). Todo el algoritmo
se realizd con la herramienta de procesamiento de imagenes (Image Processing Toolbox) de

Matlab®.

Imagen Sintetica

10 20 3n 40 50 G0

4
Figura 6.1. Imagen sintética de tamaio 64x64 con un degradado de intensidad en escala de grises.

Para contaminar la imagen se utilizé un generador de nimeros aleatorios con una distribucion

de tipo Poisson cuya funcion de densidad de probabilidad es:

fx|a) = %e‘l 6.1)
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Donde A es la varianza. Esta variable nos permitié generar distintas matrices de ruido, cada

una con una varianza mayor. En este proceso de caracterizacion del algoritmo de filtrado se

crearon 4 matrices de ruido con valores de varianza A = 1,5, 10, 20 (Figura 6.2). Para obtener la

imagen contaminada final se realiz6 la suma de la matriz o imagen de ruido mas la imagen con

degradado en escala de grises.

Ruido estadistio tipo Poigson con varianza=1

(a 1=1

Ruido estadistio tipo Poisson con varianza=10

(b) 2 =10

Ruido estadistio tipo Poisson con varianza=5

(byA=5

Ruido estadistio tipo Poisson con varianza=20
= " W m Pl

(d) 2 =20

Figura 6.2. Imagenes de ruido aleatorio con distribucion de Poisson (Ecuacion 6.1) con distintos valores

de varianza. Cada una de estas imagenes se toma como ruido.

Cada una de las imégenes contaminadas, con valores de varianza distintos, fueron procesadas

aplicando el algoritmo de filtrado Wavelet Shrinkage propuesto. Para realizar una comparacion
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del desempefio del algoritmo de filtrado Wavelet Shrinkage se propone implementar un filtro de
tipo Gaussiano de dos dimensiones a las mimas imagenes. Se calcularon sus valores de SNR de
acuerdo con la definicidon descrita en capitulos anteriores, y se observo el desempeio de cada uno

de los dos tipos de filtrado.

6.4 Registro de Imagenes SPECT/CT

Durante el andlisis de las imagenes hibridas SPECT/CT se observdo que existian
inconsistencias importantes entre la informacion espacial (CT) y la informacion funcional que de
las imagenes SPECT, por lo que fue necesario implementar un procedimiento de registro de las
imagenes SPECT tomando como referencia espacial a las imagenes CT para minimizar la
inconsistencia de la informacion funcional. El registro de las imagenes SPECT se realizé de
forma manual utilizando el Image Processing Toolbox del software Matlab® colocando puntos
de referencia marcados por un experto en la imagen CT y en su imagen correspondiente SPECT,
con esto se obtiene una matriz de transformacion con la cual se registraron las rebanadas de

interés para el calculo de la tasa corazoén/pulmon.

6.5 Segmentacion de Imagenes Tomograficas

Existen diferentes algoritmos de segmentacion de imagenes médicas [57], uno de ellos es el
algoritmo no paramétrico de corrimiento de media o Mean Shift, el cual se implementd y
optimizd para la segmentacion de las estructuras de corazéon y pulmones en el volumen de

imagenes CT.

6.6 Mapa Auxiliar de Bordes

El algoritmo de corrimiento de media ponderado utiliza la informacion calculada de los mapas

de confianza de bordes para poder realizar una segmentacion adecuada en las imagenes. Si los
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valores calculados de confianza de los bordes que delimitan las estructuras, en este caso son el
corazdn y pulmones, son bajos se traducen para el algoritmo que tales bordes no existen o que
son muy débiles como para ser tomados en cuenta. Los casos en donde se tuvo mayor problema
con situaciones como esta fueron cuando las estructuras del corazén y térax se superponen una
con otra. En la Figura 6.3 se muestra un ejemplo en donde observamos que el corazén esta
pegado a la caja toracica y a simple vista podemos observar que las estructuras pueden ser
identificadas facilmente, pero para el algoritmo de segmentacion en donde lo que importa es la
intensidad de los pixeles de la imagen es muy dificil determinar la existencia de este tipo de

bordes.

Imagen CT Axial slice 32

Figura 6.3. Bordes dificiles de detectar por el algoritmo de segmentacion.

Por esta razon se incluyd un mapa auxiliar de bordes con el cual se intenta ayudar al algoritmo
de CM a detectar estos bordes de mayor dificultad. Este mapa auxiliar se obtiene a partir de un
mapa de bordes usando algoritmos de deteccion de bordes conocidos, en este caso se implemento
el detector de Canny para adquirir los bordes de las imdgenes CT en los tres planos, esto es, se

utilizaron los tres planos de proyeccion (axial, coronal y sagital) y para cada plano se obtuvieron
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sus bordes de cada volumen de imagenes, esto con el objetivo de tener la mayor informaciéon que

se puede obtener de las iméagenes originales CT.

La informacion de los tres volimenes de iméagenes de bordes correspondientes a los tres
planos se concentrd en un solo volumen en la proyeccion axial escalando el valor de cada pixel
con el maximo valor encontrado. Este nuevo mapa con coeficientes de confianza se incorpor6 al
algoritmo de segmentacion, en donde funge como un segundo mapa auxiliar en aquellos casos en

donde es dificil detectar si un pixel pertenece a un borde o no.

Se realizé una segmentacion con el método de Corrimiento de Media Ponderado utilizando el
volumen completo CT en su proyeccion axial de cada uno de los pacientes y sujetos control. Los
valores de los parametros que se fijaron para obtener la mejor calidad de segmentacion de las

imagenes CT fueron los siguientes:

Cuadro 6.2. Valores de los parametros para la segmentacion por corrimiento de media ponderado

de las imagenes CT.

Tamaiio del Kernel 2
Tolerancia del Borde 0.4
Factor de Mezcla 0.3
Radio Espacial 3
Radio de Intensidad 0.2

Umbral de Fuerza de Borde 0.6
Umbral de Tamaiio de Regién 200

6.7 Refinamiento de Segmentaciéon

El algoritmo de corrimiento de media ponderado implementado, con la incorporacion de los
mapas de confianza de bordes asi como del mapa auxiliar para ayudar al algoritmo a detectar los
bordes dificiles, no es capaz de realizar una segmentacion adecuada en aquellas rebanadas en

donde los bordes son muy débiles y que no son detectados por los mapas de confianza
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incorporados en el algoritmo. Esta limitacion se presenta en varias rebanadas del volumen CT
segmentado y desafortunadamente algunas de ellas coinciden con las rebanadas de interés
seleccionadas para el andlisis cuantitativo del proceso infeccioso. Por lo que fue necesario el
apoyo e intervencion del usuario para realizar la segmentacion manual, de las estructuras del
corazon y de los pulmones en las imagenes en donde el resultado de la segmentacion automatica
no fue adecuado. La segmentacion manual se realizd usando el Image Processing Toolbox de

Matlab®.

Como resultado de esta seccion se obtienen las regiones segmentadas individualmente, el
corazdén y pulmoén derecho. Toda la informacion de los valores de intensidad de los elementos de
cada region en las 5 rebanadas de interés se almacena en un vector para la region del corazon y
un vector para la region del pulmon derecho, para que el manejo de la informacidn sea mas facil a

la hora del calculo de la Tasa Corazén/Pulmon.

6.8 Tasa Corazon/Pulmén

Para realizar un andlisis cuantitativo del proceso infeccioso se propone el calculo de la Tasa
Corazon/Pulmoén siguiendo como base la metodologia implementada en el trabajo realizado por

Moreno y colaboradores para la deteccion de mediastinitis [55].

En este trabajo se propone una nueva metodologia para la cuantificacion del proceso
infeccioso. La cual toma la informacion mas significativa de las imagenes SPECT de las regiones

del corazén y del pulmoén.

Del volumen de imédgenes CT se seleccionaron 5 rebanadas de interés con el objetivo de tomar
la region en donde se encuentran localizadas las vélvulas cardiacas. De las correspondientes
imagenes SPECT se selecciona la informacion funcional para el célculo de la tasa

corazon/pulmon.
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6.8.1 Cdlculo de la Tasa Corazén/Pulmon

La tasa corazon/pulmoén se define como el cociente del promedio de los valores en intensidad
mas significativos del area del corazon entre el promedio de los valores en intensidad de

elementos del pulmoén en donde la captacion del radiofarmaco es constante u homogénea.

Los elementos de la region del corazon con los valores de intensidad mas altos indican que la
captacion del radiofarmaco fue mayor y por lo tanto es indicativo de un posible proceso

infeccioso.

Para calcular el promedio se seleccionaron los elementos cuyo valor de intensidad sea mayor a
un umbral, el cual depende del valor maximo de todos los elementos de la region de corazén. El

valor del umbral se define por la siguiente ecuacion:
umbral = Valor Maximo — (Valor Maximo * 0.05) (6.2)

Aplicando este umbral a los elementos del corazén nos aseguramos de tomar solo aquellos

elementos con informacion significativa de un posible proceso infeccioso en el drea del corazon.

Para el célculo del promedio del pulmén se tom¢ la informacion de los elementos del pulmon
derecho [56, 55], se selecciond solo los elementos del percentil 25 del vector de informacion del
vector de informacion del pulmoén derecho. Con esto se asegura que aquellos elementos del

pulmoén indiquen zonas donde la captacion fue homogénea evitando informacion no deseada.

Se calcula su tasa a cada uno de los pacientes y sujetos control de la base de datos.

6.9 Analisis de los Resultados

En el presente trabajo se calculd un indice que nos permiti6é discriminar si existia o no un
proceso infeccioso en el tejido cardiaco, esto es, un clasificador. Para estimar la eficiencia y

exactitud de este clasificador se usé el método de curvas ROC.
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La poblacion de estudio se dividid en dos grupos, pacientes con diagnostico de EI y sujetos
control. Los resultados de los calculos de las tasas corazon/pulmoén se analizaron con la prueba
estadistica no paramétrica de Wilcoxon para observar si existen diferencias estadisticamente
significativas entre las medias de los grupos de pacientes y sujetos control. Cada sujeto de la
poblacion fue etiquetado como sujeto infectado o positivo si su tasa corazéon/pulmoén es igual o
mayor al valor umbral y negativo en caso que sea menor al umbral. La curva ROC se construye
basada en la sensibilidad y especificidad del clasificador en un rango de valores del umbral. El
mejor punto de corte o punto de operacion se escogié en base al area bajo la curva ROC, y este
punto de operacidon Optimo se utilizd como valor de umbral final para el clasificador. Todos los

analisis estadistico se realiz6 con la ayuda del software NCSS®.
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Capitulo 7

Resultados y Discusiones

7.1 Imagenes SPECT/CT

En la Figura 7.1 se muestran algunos ejemplos de las imagenes SPECT/CT tomadas de la base
de datos del Instituto Nacional de Cardiologia Ignacio Chavez con las cuales se desarrollo el
presente trabajo, la cual consta de 9 estudios de pacientes con EI a los que se le realizaron
estudios SPECT/CT con 99mTc-UBI-29-41, asi como 5 estudios de sujetos control sin ninguna

patologia cardiaca.

7.2 Filtrado de Imagenes SPECT

El algoritmo de filtrado Wavelet Shrinkage [26, 27, 28] se aplicd a las iméagenes sintéticas
contaminadas con ruido estadistico de tipo Poisson con varianzas conocidas y controladas, asi

como el filtrado tipo Gaussiano. Los resultados de ambos filtrados se muestran en la Figura 7.2.

A las imagenes resultantes de los algoritmos de filtrado se les estim6 su SNR de acuerdo a la

definicion dada por la Ecuacion 4.4.

Para poder realizar una comparacion cuantitativa entre ambas técnicas de filtrado se realizaron
200 iteraciones del algoritmo para cada valor de varianza, esto se realiz6 gracias a la generacion
aleatoria de las matrices de ruido con una distribucion de tipo Poisson con la ayuda del software
Matlab®. Utilizando la prueba estadistica ANOVA de una via se realizaron las comparaciones de

los resultados de los dos procedimientos de filtrado para observar si existen diferencias
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estadisticamente significativas entre los resultados de ambos métodos con un valor de confianza
= 0.05. En el Cuadro 7.1 se muestran los resultados de la comparacion de los resultados de los

diferentes filtrados.

Los resultados del Cuadro 7.1 muestran que los procedimientos tanto filtrado wavelet como
filtrado gaussiano mejoran el SNR de la imagen. Cualitativamente se puede observar que con
ambos métodos de filtrado se logré reducir la cantidad de ruido (Figura 7.2c, 7.2d), esto lo
podemos traducir como una mejora en la calidad de la imagen. Cada método de filtrado tienen

caracteristicas diferentes, las cuales se pueden observar en las Figura 7.2¢c, 7.2d.

Con el andlisis estadistico ANOVA de una via podemos ver que si existen diferencias
estadisticamente significativas entre las medias resultantes de los 200 eventos para cada valor de
varianza (A1). Debido a las caracteristicas de la imagen sintética generada, se puede observar de
forma cualitativa que la imagen resultante del filtrado gaussiano se asemeja mucho mas a la
original que la imagen resultante del filtrado wavelet shrinkage. Como se describi6 en el capitulo
anterior, las imagenes sintéticas constituyen en un degradado de escala de grises, por lo que no
existe un cambio en los tonos grises lo suficientemente fuerte para poder observar algin tipo de
separacion entre un tono de gris y otro, para generar un borde o delimitacion entre cada tono de
gris. Por lo que con estas imagenes no podemos observar el comportamiento de ambos algoritmos

cuando se encuentran con bordes dentro de una imagen.

Las imdgenes sintéticas se modificaron para poder observar cualitativamente el desempefio de
los algoritmos en presencia de bordes. Se agregaron cinco estructuras solidas (un tono de gris
distinto para cada estructura) y con esto generar un contraste con el degradado de tonos de gris

que es la estructura principal de la imagen sintética.



(b)

(©)

Figura 7.1. Ejemplos de las imdgenes SPECT/CT tomadas de la base de datos del INC. Las imagenes

presentadas pertenecen a un mismo paciente con diagnostico definitivo de EI.
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(a) Imagen sintética original. (b) Imagen contaminada con ruido
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(c) Resultado del filtrado con Wavelet Shrinkage (d) Resultado del filtrado Gaussiano

Figura 7.2. Resultados de los algoritmos de filtrado.

Cuadro 7.1. Comparacion estadistica del filtrado.

Lambda SNR Ruido SNR WS SNR G
Media Desv. Est. Media Desv. Est.
1 9.2743 9.4178 0.0070 9.4115 0.0070
5 10.8571 11.0245 0.0159 11.0389 0.0161
10 13.0658 13.3185 0.0268 13.3557 0.0265
20 16.0391 16.4580 0.0369 16.5253 0.0368

Lambda=Varianza, SNR=Signal Noise Ratio, WS=Wavelet Shrinkage, G=Gaussiano, Desv. Est. =Desviacion Estandar
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En las imagenes de la Figura 7.3 podemos observar de mejor manera las distintas ventajas y
desventajas de ambos métodos de filtrado. A pesar de tener mejores resultados con el filtrado
espacial tipo gaussiano se puede observar en la figura 7.3c la caracteristica principal de éste tipo

de filtrado y su mayor desventaja, el emborronamiento de los bordes.

Filtracio con 1 Mivel de Descomposicion

Imagsn Sintstica Centaminada

40

(a) Imagen Sintética Contaminada (b) Resultado de filtrado Wavelet Shrinkage
con ruido tipo Poisson.

Filrado con Filre Gaussiano

(c) Resultado del filtrado Gaussiano

Figura 7.3. Resultados de los algoritmos de filtrado. Con el filtrado Wavelet Shrinkage (b) se
puede observar de forma cualitativa que se conservan de mejor manera los bordes de las
estructuras internas de la imagen, en caso contrario con el método Gaussiano (c) en donde los
bordes sufren de un emborronamiento durante el proceso de filtrado y se llega a perder

informacion valiosa de los limites de las estructuras internas de la imagen.
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En la Figura 7.3b, el resultado del filtrado Wavelet Shrinkage, se observa una reduccion del
nivel de ruido y los bordes de las estructuras internas aun son detectables. La conservacion de los
bordes es un punto muy importante de este proceso de filtrado, ya que las imagenes SPECT no
tienen una buena resolucion de las estructuras (Figura 7.4) y es muy importante no modificar la
informacion estructural de estas. En el caso del filtrado Gaussiano (Figura7.3c) se observa un
mejor resultado en la disminucidn del ruido estadistico, pero con alto costo en la conservacion de
los bordes de las estructuras internas de la imagen. Podemos ver que los bordes fueron
“emborronados” debido al proceso de filtrado y con esto la mayoria de la informaciéon de los
bordes se propago a otros elementos fuera de las estructuras causando que los bordes ya no sean

detectables y la informacion contenida dentro de las estructuras se pase al area fuera de ella.

Analizando las imagenes de la Figura 7.3 el resultado del filtrado wavelet es la que mejor
conserva las caracteristicas de estructuras internas, principalmente los bordes. En cambio, la
imagen resultante del filtrado gaussiano pierde casi por completo los bordes de estas mismas
estructuras, se ven difusos, sin bordes definidos y claros. Aun teniendo estos resultados no
podemos llegar a la conclusion de que el filtrado gaussiano sea la mejor opcion para disminuir el
ruido existente en el volumen SPECT durante el desarrollo del presente proyecto debido a la

importancia de la definicion de las estructuras de la imagen SPECT.

En la Figura 7.4 se muestran 5 rebanadas de un volumen de imagenes SPECT, en donde
podemos observar cualitativamente que en las imagenes SPECT no se tiene una buena
informacion o referencia espacial de las estructuras del corazon y pulmoén. Los elementos de la
imagen o pixeles de mayor intensidad se interpretan como el area o zona en donde el
radiofarmaco se fij6 en mayor cantidad al tejido cardiaco debido a la presencia de un proceso
infeccioso (células infectadas); pero no proporcionan una buena referencia espacial de la
estructura en donde el radiofairmaco tuvo mayor afinidad. Como se menciond en capitulos
anteriores, el radiofarmaco 99mTc-UBI-29-41 tiene afinidad por el tejido infectado por diversos
patogenos provocando que se fije a este tejido. En los casos en donde el proceso infeccioso en el

tejido cardiaco abarca un area considerable se vera reflejado en la imagen SPECT como una
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Figura7.4. Imagenes SPECT tomadas de un mismo volumen. Los elementos con mayor nivel
en intensidad representan a la zona del tejido cardiaco en donde el radiofarmaco se fijo al
tejido en mayor cantidad. Cualitativamente no se puede definir si estos elementos de mayor

intensidad se encuentran dentro del area cardiaca.
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zona de mayor intensidad, pero existirdn casos en donde el proceso infeccioso cubra un area del

tejido cardiaco muy pequeia y apenas perceptible en la imagen SPECT como un “punto

caliente” o un Unico pixel de mayor intensidad.
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Las zonas de intensidad en las imagenes de la Figura 7.4 no cuentan con forma definida, no
tiene un borde o estructura conocida; por lo que el objetivo principal del pre-procesamiento de
las imégenes SPECT es disminuir el nivel del ruido estadistico sin modificar la informacion

espacial, esto es, conservar las zonas de intensidad lo més fiel a la original.

En la Figura 7.5 se muestra una comparaciéon de ambos algoritmos aplicados a una imagen
SPECT, en donde se puede observar que el filtrado gaussiano disminuye el nivel de ruido mucho
mejor en comparacion con el filtrado wavelet, como se discutid en parrafos anteriores, pero con
la caracteristica de emborronar o degradar las estructuras de la imagen. Analizando los
resultados del filtrado gaussiano en las imdgenes sintéticas podemos advertir lo que este
algoritmo le causaria a nuestras imagenes SPECT: disminuiria en gran medida el ruido
estadistico pero, las zonas de intensidad se dilataran y parte de la informacion de estas zonas se
podria propagar a otros voxeles provocando que las zonas se modifiquen en tamafio, abarcando
un numero de voxeles mayor. Este resultado provocaria una dilatacién de las estructuras, debido
al proceso de filtrado Gaussiano, y por lo tanto una no correspondencia espacial en la zona del
pulmoén, provocando con esto valores de tasas corazoén/pulmon erroneos, y lo mas importante, la
informacion del o los voxeles con valores de intensidad altos (o punto caliente) se pierdan debido
al emborronamiento. En cambio, analizando ahora el algoritmo wavelet en comparacion con el
filtrado gaussiano, elimina menor cantidad de ruido, tiene la caracteristica de conservar mucho
mejor las estructuras de la imagen sintética, esto traducido a las imagenes SPECT podemos tener
una disminucidén en los niveles de ruido sin la modificacion o alteracion de las zonas de

intensidad y conservando a aquellos voxeles con valores de intensidad altos.
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Imagen SPECT Filrada slice 36 Imagen filrada con Filrade Espacial slice 36

10 20 30 40 >0 &0 10 20 an 40 =0 1]

(a) Filtrado Wavelet Shrinkage (b) Filtrado Espacial Gaussiano

Figura 7.5. Comparacion de resultados aplicando los filtrados Wavelet Shrinkage y filtrado
espacial Gaussiano en una imagen SPECT. Haciendo énfasis en la conservacion de la

informacion funcional (fijacion de radiofarmaco) y la informacion de las estructuras.

Bajo este analisis se tomo la decision de implementar el algoritmo Wavelet Shrinkage para el

pre-procesamiento de las imagenes SPECT y disminuir el nivel de ruido estadistico de tipo

Poisson.

7.3 Segmentacion de Imagenes CT

El algoritmo de segmentacion por Corrimiento de Media Ponderado tiene varias etapas como

fue detallado en el capitulo anterior. Basicamente tiene las siguientes etapas:

e (alculo de los mapas de confianza de bordes.
e Filtrado ponderado por Corrimiento de Media.

e Etiquetado de regiones (contraccion del grafo).
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e Fusion de regiones (encontrar y unir).

e Podado final.

En la figura 7.6 se puede observar un diagrama del algoritmo de segmentacién observando un

ejemplo de los resultados encada una de ellas y la informacion que se obtiene.

——y

4 e A l
QO Calculo del mapa de confianza de bordes / —
@ Filtrado Ponderado por Corrimiento de Medi -
Etiquetado de imagen filtrada S - |

@ Fusion de regiones
QO Podado final

Figura 7.6. Algoritmo de segmentacion por Corrimiento de Media Ponderado.

Los resultados finales del algoritmo de segmentacion se muestran en la Figura 7.7. en donde
podemos observar 5 rebanadas como ejemplo de un volumen CT de 128x128x64 pixeles con sus
regiones etiquetadas y en donde el algoritmo pudo realizar un buen trabajo de segmentacion de

forma automatica.
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(e)

Figura 7.7. Resultados de segmentacion por Corrimiento de Media Ponderado. (a) y (b) ejemplos de una

segmentacion adecuada. (¢), (d) y (e) requieren intervencion del usuario.

En las imégenes 7.7a y 7.7b se observan las estructuras del corazéon y pulmén derecho
perfectamente segmentadas y etiquetadas individualmente. En las imagenes 7.7c y 7.7d se tiene

una sobre segmentacion del pulmoén derecho, esto es, el pulmon estd dividido en dos o mas
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regiones. Estas imagenes resultantes son un ejemplo de la capacidad del método de corrimiento
de media para la segmentacion de regiones aun sin la incorporacion de informacioén a priori
como son los mapas probabilisticos o templetes. Con solo informacion obtenida de las mismas
imagenes originales se pueden obtener buenos resultados con imagenes de buena calidad. Sin
embargo, en nuestra base de datos de imdgenes SPECT/CT contamos con muchos volimenes de
imagenes debido a las condiciones estructurales de cada uno de los pacientes por lo que se
agreg6 un segundo mapa de bordes, el cual se obtuvo aplicando un detector de bordes Canny al
volumen CT original. Este mapa auxiliar, como su nombre lo indica, se implementd para que el
algoritmo revisara en ambos mapas de confianza de bordes si el voxel que se estd analizando
corresponde a un borde o no. Con estos mapas se trat6 de mejorar la deteccion de los bordes
dificiles como es el caso del borde del corazon con la pared toracica. En la figura 7.8 se muestra

un diagrama del algoritmo utilizado para el calculo del mapa auxiliar de bordes.

Deteccién en la Deteccién en la Deteccion en la
proyeccion sagital proyeccion axial

Mapa Auxiliar de Bordes

Figura 7.8. Algoritmo para el calculo del mapa auxiliar de borde usando la deteccion de bordes
Canny en las tres proyecciones para generar un volumen final integrando la informaciéon obtenida

de las tres.

Aun y con la implementacién de un segundo mapa de bordes existieron casos en donde el

algoritmo no pudo definir los bordes debido a las diferentes cardiopatias, entre ellos la
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cardiomegalia y neumonia. Los bordes débiles debido a estas cardiopatias son muy dificiles de
detectar para el algoritmo de segmentacion, por lo que los bordes débiles resultan una limitacion.
Estos casos orillaron al algoritmo a realizar una sobre segmentacion en algunos casos y en otros

simplemente definio las regiones a una misma moda (Figura 7.9).

Esta importante limitante del algoritmo de segmentacion se observa en aquellas rebanadas o
slices del volumen CT en donde el corazon estd pegado a alguna estructura y en aquellos
volimenes de pacientes con alguna cardiopatia, como es la cardiomegalia. Esto es, las rebanadas
en donde el algoritmo de segmentacion tiene resultados inadecuados son las rebanadas
superiores e inferiores de la region torécica, las rebanadas en donde el corazon estd bien definido
entre los pulmones se obtienen buenos resultados en la segmentacion. Esto es un punto muy
importante ya que uno de los objetivos de este trabajo es que la intervencion del usuario experto
se reduzca. Con esto podemos realizar el calculo de la tasa corazén/pulmoén tomando 5 rebanas
centrales del corazon considerando tnicamente el area de las valvulas cardiacas, Figura 7.10.
Estas 5 rebanadas centrales abarcan el area de las valvulas cardiacas en donde queremos
cuantificar la cantidad de radiofarmaco que se fijo al tejido infectado. De las 5 rebanadas
centrales de interés que fueron seleccionadas para cada paciente independientemente, se tienen
en promedio 2 imagenes con una segmentacion inadecuada del pulmén derecho y del corazon
principalmente en los volumenes de los pacientes con cardiopatias, por lo cual fue necesario la
intervencion del usuario para poder realizar la segmentacion manual de las estructuras y asi

poder realizar el calculo de la tasa corazon/pulmon.

Se implementd un algoritmo en donde se le present6 al usuario todo el volumen de CT, el
volumen SPECT y las imagenes resultantes del algoritmo de segmentacion (Figura 7.11a), el
usuario decidid cuales son las 5 rebanadas centrales del corazon para realizar el calculo de la tasa
corazén/pulmén y también se indica si es necesario que el usuario realice una segmentacion

manual en alguna de las rebanadas, las selecciones se muestran al usuario (7.11b). En el caso de
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Figura 7.9. Ejemplos de una segmentacion de imagenes CT inadecuada. Las cardiopatias como son
la cardiomegalia y neumonia son, en este proyecto en particular, una de las causas de esta limitante
para el algoritmo.
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que el usuario no esté¢ de acuerdo con las regiones o si la segmentacion manual no fue hecha
correctamente, se vuelve a realizar el algoritmo. Una vez que se tienen las 5 rebanadas, se
seleccionan las regiones del corazon y del pulméon de cada una de las rebanadas, todos los
elementos de la region del corazén se almacenan en un vector de informacion al igual que la

informacion del pulmon derecho.

Figura 7.10. Las 5 rebanadas centrales del corazén abarcan la region de las valvulas cardiacas, el
cuadro de color da una idea de las rebanadas seleccionadas en cada uno de los volimenes CT.

Imagen CT Axial slice 24 Imagen SPECT slice 24

Imagen SPECT, slice 24
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Histograma de Imagen de Modas Finales, slice 24
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Informacion funcional del Pulmon

Imagen Segementada y Etiquetada, slice 24 1 Fusion CTy SPECT
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(a) Interface para la seleccion de las (b) Despliegue de la informacion final,
rebanadas de interés del volumen CT. regiones seleccionadas e informacion.

Figura 7.11. a) Algoritmo de seleccion de las rebanadas centrales del corazon. b) La informacion
final para el calculo de la tasa corazéon/pulmon.
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7.4 Registro de Imagenes SPECT/CT

Otro de los problemas que se enfrentaron durante el desarrollo de este proyecto fue la no
correspondencia espacial en algunos volimenes SPECT/CT. Esta no correspondencia espacial se
refiere a que la informacion perteneciente a la region del corazén abarca un 4rea més grande
comparada con la informacion espacial que se tiene en su correspondiente imagen CT y, por
consiguiente, contamina a la region del pulmoén y afecta el calculo de la tasa corazon/pulmoén. En

la Figura 7.12 podemos observar un ejemplo.

Imagen CT Axialslice 27

Imagen SPECT slice 27

Fusion CTy SPECT

40 60 80
Informacion funcional del Corazon

Figura 7.12. Ejemplo de la no correspondencia espacial de la informacion funcional de la imagen

SPECT con su correspondiente imagen CT.

En la esquina inferior izquierda de la figura podemos observar que parte de la informacién
funcional que pertenece a la region del corazon, siendo mas especificos la informacion de los
bordes de la region del pulmon. Debido a la presencia de este problema se tomd la decision de
registras los volumenes SPECT/CT que presentaran esta no correspondencia espacial con el

objetivo de disminuirla.
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Se utiliz6 el Image Processing Toolbox del software Matlab® con el cual podemos crear una
matriz de transformacion utilizando puntos de referencia tomando como referencia espacial la

imagen CT y la imagen a registrar, que en este caso la imagen SPECT (Figura 7.13).

Figura 7.13. Colocacion de los puntos de referencia en la imagen CT y en la imagen SPECT para el
calculo de la matriz de transformacion con la cual se realiza el registro de las 5 rebanadas SPECT

seleccionadas.

La matriz de transformacion resultante se utilizd para realizar el registro de las imagenes
SPECT mediante una transformacion espacial de tipo polinomial de tercer orden. Esta
transformacion se aplica a cada una de las 5 rebanadas de interés seleccionadas y se vuelve a
realizar el procedimiento de separacion de la informacion funcional de las regiones del corazén y

pulmoén.

7.5 Tasa Corazén/Pulmén

Con la informacién seleccionada y separada, el siguiente paso fue el investigar si existen

diferencias significativas en la captacion del radiofarmaco entre los pacientes con EI y los
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sujetos control, y con esto poder calcular un indice que separa ambos grupos para posteriormente
tener una propuesta de herramienta diagnostica capas de discriminar entre pacientes con El y sin
El En la Figura 7.14 se muestra un diagrama general del procedimiento utilizado para el calculo

de la tasa corazén/pulmon y los resultados se muestran en los Cuadros 7.2 y 7.3.
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Seleccion de las 5 rebanadas de interés. Los
datos se agrupan en vectores de
informacion para cada estructura.

El vector de informacion del corazén se -
( }seleccionan todos aquellos elementos con

los valores mas altos y se calcula su & ] i
promedio. -

Del vector de informacién del pulmén se {
' seleccionan todos aquellos elementos del ey Corazdn/ Pulmdn

Se calcula la tasa corazén/pulmén haciendo
la division del promedic de los elementos
seleccionados del corazén entre el
promedio de los elementos seleccionados
del pulmén.

Figura 7.14. Esquema general para el calculo de la Tasa Corazon/Pulmoén.
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Cuadro 7.2. Resultados del calculo de las Tasas Corazéon/Pulmoén de pacientes con diagndstico

definitivo de EI.

Paciente = PromedioPulmoén PromedioCorazén Tasa Corazéon/Pulmoén
1 0.0211 0.0657 3.1137
2 0.0561 0.125 2.2281
3 0.0467 0.1135 2.4304
4 0.0419 0.0889 2.1217
5 0.0569 0.1764 3.1001
6 0.1349 0.4417 3.2742
7 0.0735 0.1439 1.9578
8 0.0324 0.0922 2.8456
9 0.2692 0.6759 2.5107

Cuadro 7.3 Resultados del célculo de las Tasas Corazon/Pulmoén de sujetos control.

Paciente PromedioPulmoén Promedio Corazén Tasa Corazén/Pulmén
1 0.0262 0.083 3.1679
2 0.0172 0.0553 3.2151
3 0.0431 0.1214 2.8167
4 0.0473 0.095 2.0084
5 0.0438 0.1317 3.0068

Analizando los resultados presentados en las tablas anteriores se puede observar que el valor
de la tasa corazon/pulmon es mayor en los sujetos control en comparacion con los valores de las
tasas en los pacientes con EI. El siguiente paso es ver si existen diferencias estadisticamente
significativas entre los valores de las tasas de ambos grupos, para esto se tomd la prueba no

paramétrica de Wilcoxon con una p<0.05. El resultado se muestra en el Cuadro 7.4.

Cuadro 7.4. Resultados estadisticos de la comparacion de las tasas corazoén/pulmén de ambos

grupos de estudio

PacientesconEIl SujetosControl Prob.deWilcoxon
Media  Desv. Est. Media  Desv. Est. P
2.6203 0.4797 2.8430 0.6871 0.4633
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Analizando los resultados de los promedios de las regiones de corazoén y pulmoén del Cuadro
7.2 y 7.3 individualmente, la captacién del radiofarmaco en la region de los pulmones en los
pacientes con EI es mucho mas alta en comparacion con la captacion en los sujetos control.
Debido a que los resultados obtenidos, pedimos la opinién del médico en cardiologia nuclear del
INC para una interpretacion de las imagenes SPECT con el 99mTc-UBI-20-41 y la captacion del
radiofdrmaco en regiones del pulmoén que, bajo nuestras hipdtesis, es un area en donde la
captacion del radiofarmaco es baja debido a que solo se fija en las células infectadas. En la
opinién del médico, la captacion del radiofarmaco en la region del pulmon puede deberse a que
el proceso infeccioso se haya propagado por el torrente sanguineo hasta llegar a iniciar un
proceso infeccioso en el pulmodn, y debido a este posible proceso la captacion es mayor y por

tanto la tasa corazon/pulmon tiene un valor bajo en comparacion son un sujeto sano.

El resultado de la prueba estadistica nos indica que no existen deferencias estadisticamente
significativas entre las medias de las tasas corazon/pulmon. Este resultado encontrado discrepa
completamente con lo reportado por Moreno en [56] en donde se reporta una diferencia
significativa entre las medias de esta tasa entre pacientes con EI y sujetos control. En este trabajo
no podemos hacer una comparacion cuantitativa entre los resultados obtenidos por Moreno [56]
debido a que las metodologias seguidas para el calculo de la tasa son diferentes, aunque

compartimos algunos volimenes SPECT/CT.

Debido a que no existen diferencias estadisticamente significativas entre los grupos de
estudio, el calcular un indice con el cual se logre hacer la discriminacion (clasificar) entre un
paciente infectado con EI y un sujeto control con una alta sensibilidad y especificidad es dificil.
Realizando el analisis de Curvas ROC (Figura 7.15) se calcul6 el punto 6ptimo de operacion y se
obtuvo que un valor de umbral de 2.8 tenemos la mejor clasificacion con un sensibilidad 55% y

una especificidad de 80%, su matriz de confusion se presenta en el Cuadro 7.5.
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Cuadro 7.5. Matriz de Confusion para un valor de umbral de 2.8.
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Figura 7.15. Grafica de la curva ROC para encontrar el punto dptimo de operacion.

La sensibilidad como la especificidad de nuestro clasificador son bajos, esto se debe a que la
captacion del radiofdirmaco 99mTc-UBI-29-41 en los pacientes con diagnéstico definitivo de EI
fue muy regular tanto la region del corazén como del pulmon, esta captacion en la region del
pulmoén limitd considerablemente que existiera un valor de indice capaz de discriminar de mejor
manera ambos grupos, ya que los valores de las tasas son muy parecido debido a este fendmeno

que se encontrd en los volumenes SPECT de los pacientes con EI
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Capitulo 8

Conclusiones

Se disefio una metodologia que permite detectar y cuantificar de forma semi-automatica la
endocarditis infecciosa. Esto gracias a la implementaciéon y optimizacion de algoritmos de

filtrado y segmentacion.

Se logrd calcular un indice que puede fungir como clasificador para discriminar si existe

endocarditis infecciosa o no.

No se encontraron diferencias estadisticamente significativas entre los valores de las tasas

corazdn/pulmon del grupo control y el grupo de pacientes con diagnostico definitivo de EI.

Los valores de las tasas corazon/pulmon de los pacientes con diagnostico definitivo de

endocarditis infecciosa son menores que las tasas de los sujetos control.

Limitaciones

El tiempo de adquisicién del protocolo de las imagenes SPECT/CT es particularmente largo
(aproximadamente 1.5 horas) y en una posicion que puede llegar a ser incomodo para el paciente,
por lo que la mayoria de los pacientes estuvieron “inquietos” en la adquisicion de las imagenes.

Por lo que se presentaron en varios volimenes de iméagenes CT artefactos de movimiento.

La base de imagenes SPECT/CT que se cont6 para el desarrollo del presente proyecto se vio

reducida debido a la eliminacion de varios de los estudios cumpliendo con los criterios de
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eliminacion. La principal razon fue la baja resolucion de las imagenes y a que se encontrd una

correspondencia anatémica entre las imagenes CT y SPECT.

Se logro superar los problemas que se presentaron durante el desarrollo del proyecto, ain y
con una base de datos limitada de imagenes con baja resolucion se logré desarrollar un algoritmo
de procesamiento capaz de realizar el filtrado, segmentacion y clasificacion de regiones. Gracias
a esto se presentan los resultados obtenidos de la primera propuesta para una herramienta
diagnostica basada en el procesamiento digital de imagenes hibridas SPECT/CT. Con estos
primeros resultados se pueden hacer mejoras en puntos importantes del protocolo de adquisicion
de las imagenes para poder obtener un clasificador con mayor sensibilidad y especificidad, asi
como mejorar los algoritmos de pos-procesamiento de filtrado (cuantificacion del ruido

eliminado) y de segmentacion (automatizar la segmentacion).

Trabajo a Futuro

Durante el desarrollo de este proyecto se sortearon diferentes problemas en cada una de las
etapas. Esto es un punto positivo para el proyecto, debido a que es la primera aproximacion para
la propuesta de una herramienta de diagndstico basada en imagenes de Medicina Nuclear, ya se
tiene una idea mas clara de cudles son los puntos importantes que se deben de tomar en cuenta

para seguir con su desarrollo. Como trabajo a futuro en este proyecto se propone:

e Mejorar la calidad de las imagenes SPECT/CT.
e Incorporar informacion a priori al algoritmo de segmentacioén de corrimiento de media
ponderado para eliminar la intervencion del usuario en esta etapa.

e Aumentar la muestra de la poblacion de pacientes con EI con estudios de SPECT/CT

usando el radiofarmaco 99mTc-UBI-29-41.
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DETECCION DE ENDOCARDITIS INFECCIOSA MEDIANTE EL
PROCESAMIENTO DIGITAL DE IMAGENES SPECT/CT

Albino Morcnol, Raquel Valdés', Luis Jilnc'ncz:‘s, Enrique Valk:jo3

1. Universidad Autonoma Metropolitana Iztapalapa. Laboratorio de Investigacion en Nueroimagenologia.
2. Tecnoldgico de Monterrey Campus Ciudad de México. Departamento de Ingenieria Biomédica.
3. Instituto Nacional de Cardiologia Ignacio Chavez. Departamento de Cardiologia Nuclear.

Resumen.- La endocarditis infecciosa (EI) es una patologia de dificil diagnoéstico debido a que su
manifestacion en los pacientes es altamente variable. En este trabajo se propuso un algoritmo semi-
automatico para la deteccion de la EI basado en el procesamiento digital de imagenes SPECT
usando un volumen de imagenes CT como referencia espacial. Se calculé la tasa corazon/pulmén
usando la informacion de las imagenes SPECT. No se observaron diferencias estadisticamente
significativas entre los valores de las tasas corazén/pulmoén de un grupo de pacientes diagnosticados
con EI (1.2829+0.2001) y un grupo de sujetos sanos o controles (1.1870+0.0899). Sin embargo es
necesario aumentar la muestra de estudio tanto de sujetos con diagnéstico de EI como del grupo
control, asi como mejorar la calidad de las imagenes.

Palabras clave.- Endocarditis infecciosa, deteccion, procesamiento digital, imagenes SPECT/CT.
I. INTRODUCCION

La endocarditis infecciosa (EI) es una patologia manifestada como una infeccion de la membrana que
recubre el interior de las cavidades del corazon o las valvulas cardiacas. El diagnostico de EI ha sido
siempre dificil de establecer con seguridad. Los Criterios de Duke [1] proporcionan una alta sensibilidad y
especificidad (mas del 80%) para el diagnostico de la EI, y debido al rol de la fiebre-Q la cual incrementa
la prevalencia de la infeccion por estafilococo y generaliza el uso de la Ecocardiografia Transesofagica
(ETE) se crearon los criterios de Duke Modificados, que son lo mas recomendado para la clasificacion
diagnostica [2].

En medicina nuclear se han explorado varias técnicas que permitan identificar y distinguir un proceso
infeccioso de un proceso inflamatorio estéril [3] con el uso de los péptidos antimicrobianos como el UBI-
29-41 [4], cabe sefalar que estos estudios ya se han vuelto la primera opcion para obtener una imagen de
infecciones. Para la imagenologia de procesos infecciosos el UBI-29-41 se une al radiofarmaco Tecnecio
99m y ha mostrado tener una alta estabilidad en pruebas in vitro e in vivo, una alta especificidad a los
sitios de infeccion y una rapida eliminacion. Investigaciones realizadas en el Instituto Nacional de
Cardiologia Ignacio Chavez fueron dirigidas para estudiar la sensibilidad y especificidad de esta nueva
técnica de diagnostico de procesos infecciosos en el mediastino [5] calculando la tasa mediastino/pulmon
usando regiones de interés seleccionadas manualmente por el experto, en este estudio se obtuvo una
sensibilidad del 66% y especificidad de 100%. Un segundo trabajo aplic6 esta técnica en la deteccion de
procesos infecciosos en el endocardio usando en este caso imagenes CT como referencia espacial y un
volumen SPECT, calculando manualmente la tasa corazon/pulmon se encontrd que existe una diferencia
estadisticamente significativa en las tasas calculadas en pacientes con diagnostico definitivo de EI con las
tasas en sujetos control, llegando a la conclusion de que la concentracion o fijacion del radiofarmaco en el
tejido infectado es mayor que en tejido sano [6].

En el presente trabajo se propone una nueva herramienta semi-automatica para el diagnostico de la EI
basada en el procesamiento digital de imagenes de medicina nuclear SPECT usando el radiofarmaco
99mTc-UBI-29-41 y de imagenes tomograficas (CT) para la deteccion de procesos infecciosos en el
endocardio (EI).
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II. METODOLOGIA
II.aPoblacion

Se cuenta con una muestra de poblacion constituida por 16 pacientes con diagnostico clinico de EI
admitidos para hospitalizacion en el Instituto Nacional de Cardiologia Ignacio Chavez (INC) en el periodo
2009 a Abril 2011. Los criterios de inclusion fueron: 1) edad mayor a 18 aios, 2) diagnostico definitivo
de endocarditis infecciosa bajo los criterios Duke Modificados. El criterio de exclusion fue para aquellos
pacientes que no puedan ser transportados sin poner en riesgo su condicion. El criterio de eliminacion fue
para pacientes a los que se hayan adquirido imagenes SPECT/CT de mala calidad o incompletas. Para
realizar la comparacion se cuenta con una muestra de 5 sujetos sanos a los cuales se les realizo el
protocolo SPECT/CT bajo los mismos criterios mencionados, los cuales se tomaran como sujetos control
para este trabajo.

ILb Protocolo de adquisicion de imagenes SPECT/CT

El equipo utilizado para la adquisicion de las imagenes SPECT/CT es una gammacamara de la marca
General Electric modelo Millenium VG con HawkEye. El mismo equipo adquiere las imagenes
tomograficas con un tubo de rayos X que trabaja con una corriente de 2.5mA y un voltaje de 450KV. El
protocolo de adquisicion de las imagenes SPECT se basa en los protocolos estudiados en el departamento
de Cardiologia Nuclear del INC [5].

Las imagenes CT se adquirieron con el mismo sistema General Electric utilizando la misma region de
interés aplicada para la adquisicion de las imagenes SPECT. La matriz de las imagenes CT es de 128x128
pixeles, con una resolucion de 3-4mm por pixel y con 64 proyecciones axiales.

II.c  Filtrado de imagenes SPECT

Debido a que la fuente energética utilizada es radiacion ionizante y dado que la desintegracion radiactiva
es un fenomeno aleatorio con una estadistica de tipo Poisson, las imagenes presentan una importante
presencia de ruido con esta estructura. Con el objetivo de disminuir el ruido en la imagenes SPECT se
implemento el algoritmo de filtrado propuesto por Donoho y Johnstone conocida como “‘wavelet
shrinkage” [7]. Para la descomposicion wavelet de dos dimensiones se utilizo el toolbox de Image
Processing del software MATLAB® [8]. El algoritmo de filtrado wavelet shrinkage se implement6 usando
solo el primer nivel de descomposicion wavelet.

II.d  Segmentacion de imagenes CT

Para la segmentacion del volumen de imagenes CT el cual servira como referencia espacial se implemento
y optimizo el algoritmo de corrimiento de media (mean-shift) el cual es una técnica de agrupamiento que
no requiere conocimiento a priori del nimero de grupos y no restringe la forma de la distribucion de
intensidades de los voxeles de la imagen. Para esto se utiliza un estimador de la funcion de densidad de
probabilidad que se define como [9]:

fo) =38,k (55 (1

La funcion de kernel K(x) es una funcion definida para vectores d-dimensionales Xi, i=1,...,n que son el
conjunto de datos multivariados cuya densidad f'se desconoce y tiene que ser estimada. El kernel se toma
con radio simétrico (h), es una funciéon no negativa, centrada en cero e integrable en uno, como por
ejemplo el kernel de Epanechnikov que es un kernel optimo para minimizar el error en la estimacion de la
funcién de densidad definido por:
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Donde c,es el volumen de una esfera d-dimensional. Sustituyendo Ec. (2) en Ec. (1) se obtiene lo que se

conoce como vector de corrimiento de media:
1 .
My(x) = n_xZXiESh(x)(Xl ) 3)

La estimacion por corrimiento de media se puede mejorar ponderando cada pixel dentro de una region por
una funcion de su confianza de borde, tal que los pixeles que estén situados cerca de un borde influyan
menos en la determinacion del nuevo centro del agrupamiento o moda local de la funcion de densidad de
probabilidad de los datos. La Ec. (3) modificada que incluye la ponderacion de la confianza del borde es:

My (x) = }:(l;_w)z)ﬁesh(x)(l — @) Xi—x) (4)

Donde @, es la confianza del borde asociado a Xi.

Este algoritmo se conoce como filtrado por corrimiento de media ponderado y es la primera etapa del
procesamiento de la imagen CT. La imagen filtrada resultante tiene que pasar por tres etapas mas para
obtener una imagen segmentada y etiquetada. La siguiente etapa es de etiquetado, la cual consiste en
etiquetar con un nimero cada una de las modas encontradas por el algoritmo de filtrado. La tercera etapa
es la fusion de regiones, como su nombre lo indica fusiona las regiones con cierta similitud con el objetivo
de disminuir el numero de regiones. La etapa final es el podado de regiones, es una etapa donde se quiere
disminuir lo mas posible el nimero de regiones finales.

II.eTasa Corazon/Pulmon

Para el analisis de imagenes se considerd el volumen CT segmentado en aquellas secciones de 5 rebanadas
tomando como referencia las valvulas cardiacas y recuperando sdlo las regiones de corazon y pulmon
derecho. Calculando el histograma de todos los elemento del corazon y del pulmon se toma el 1% de los
voxeles de la region con mayor intensidad tanto de la region del corazoén como en pulmoén. Con los
promedios calculados tanto del corazon como del pulmon se calcul6 la tasa corazon/pulmon.

III. RESULTADOS

El algoritmo de filtrado se aplicO en primera instancia a imagenes sintéticas para caracterizar su
desempeno y tomar la decision de si aplicarlo a las imagenes SPECT o no haciendo también una
comparacion entre el filtrado wavelet shrinkage y un filtrado espacial gaussiano. Se realizo una prueba
estadistica ANOVA para muestras repetidas, los resultados se muestran en la Fig. 1 y la Tabla 1.

El algoritmo de corrimiento de media es uno de los métodos mas usado en la segmentacion de imagenes.
El resultado de la segmentacion por corrimiento de media se ejemplifica en la Fig. 2, el inciso a)
corresponde a la imagen segmentada y etiquetada correctamente, mientras que el inciso b) muestra un
resultado con falla en la segmentacion, cuando el borde entre el corazon y diafragma o mediastino se ve
comprometido, esto es, la deteccion del borde no es sencilla debido a que las estructuras se encuentras
pegadas una con la otra. El algoritmo fue implementado en MATLAB® y procesa rebanada por rebanada.
Un estudio completo de 64 rebanadas lo segmenta en 15 minutos aproximadamente, en aquellos
volimenes en donde se presentan los problemas de deteccion de bordes mencionado anteriormente se
presenta un aumento en el tiempo de 2 a 5 minutos.
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Figura 1. a) Imagen CT, b) Imagen SPECT, c) Imagen SPECT filtrada con filtrado wavelet shrinkage y en
d) filtrada con filtrado espacial gaussiano.

Tabla 1. Tabla de resultados estadisticos de la comparacion estadistica de ambos métodos de filtrado.
(WS=Wavelet Shrinkage, G=Gaussiano, SNR=Relacion sefial a ruido, Lambda=Varianza del ruido
estadistico,p=probabilidad de analisis ANOVA para muestras repetidas)

Lambda SNR Ruido SNR WS SNR G p <005
Media Des. Est.  Media Des. Est.
1 9.2743 9.4178 0.0070 9.4115 0.0070 0
b 10.8571 11.0245 0.0159 11.0388 0.0161 0
10 13.0658 13.3185 0.0268 0.0265 0

20 16.0391 16.4580 0.0369 16.5253 0.0368 0

Los valores caculados de la tasa corazon/pulmoén de los 9 pacientes con EI y de los 4 sujetos control se
muestran en la Tabla II. De los 16 pacientes con diagnostico definitivo de EI se eliminaron 7 pacientes y 1
sujeto control debido a la mala calidad de las imagenes y por inconsistencias de la informacion de las
imagenes SPECT.

IV.DISCUSION

Tanto el filtrado wavelet shrinkage como el filtrado espacial gaussiano mejoraron el SNR de las imagenes
sintéticas contaminadas. Sin embargo, se deben tomar en cuenta las distintas caracteristicas de ambos
métodos. Como se muestra en la Fig. 1, con el filtrado wavelet obtenemos obtenemos una mejora en la
imagen y también conservamos las propiedades de los bordes de las estructuras dentro de la imagen. En
cambio con el filtrado espacial gaussiano podemos observar el compromiso de los bordes, perdemos
definicion en las estructuras debido al método. Este resultado en las imagenes SPECT reales nos
provocaria un problema de emborronamiento de la imagen y en consecuencia causaria falsos negativos en
la clasificacion.

El algoritmo de corrimiento de media es un algoritmo poderoso pero por si solo no puede hacer la
deteccion de bordes dificiles, como en el caso de las imagenes CT cardiacas. Las imagenes en las que el
algoritmo no pudo hacer una buena segmentacion de las regiones de corazon y pulmon fue necesario la
intervencion del usuario para determinar el borde que no pudo ser detectado con el algoritmo y con esto
poder hacer el célculo de la tasa corazén/pulmén. Las limitantes en el algoritmo propuesto se deben
principalmente a la calidad de las imagenes SPECT/CT; ya que debido al protocolo de adquisicion
utilizado, las imagenes que se obtienen son de baja resolucion y algunos volumenes CT presentan
artefactos ocasionados por problemas en el sistema de adquisicion. Otra limitante para el algoritmo de
segmentacion fueron las deformaciones anatomicas originadas por las patologias de los pacientes
diagnosticados con Ei, por ejemplo cardiomegalia, debido a esto la segmentacion del corazon en estos
pacientes se vuelve muy complicada debido a que el corazon se encuentra pegado al torax y no existe un
borde detectable para el algoritmo de corrimiento de media.



a) b)

Figura 2. A) Ejemplo de una segmentacion adecuada y b) ejemplo de problemas con los bordes débiles.

Tabla II. Promedios de las tasas corazon/pulmon de pacientes y sujetos control.

Pacientes (EI) Sujetos Control Prueba no Paramétrica
(N=9) (N=4) De Wilcoxon p<0.05
1.2829+0.2001 1.1870+0.0899 0.217

De acuerdo a los criterios de eliminacion mencionados anteriormente se eliminaron 7 estudios de
pacientes diagnosticados con EI debido a la mala calidad de las imagenes, por inconsistencias y por
problemas de registro entre en la informacion de las imagenes SPECT con respecto a las imagenes CT.

Debido a las diferencias en la resolucion espacial entre las imagenes CT y SPECT se aplico una
interpolacion Spline cubica a los volimenes SPECT con la finalidad de trabajar en ambos casos con
matrices de 128x128. La interpolacién provocod que la informacion importante que espacialmente se
encontraba en los bordes del corazon o cercanos al borde se expandiera al pulmén derecho, por lo que a
las mascaras del pulmon resultantes de la segmentacion se erosionaron utilizando un circulo de radio tres
como elemento estructural para tratar de compensar este problema.

V. CONCLUSIONES

De acuerdo con los resultados mostrados en la Tabla II, podemos observar que no existe una diferencia
estadisticamente significativa entre los valores de las tasas corazon/pulmon entre los pacientes
diagnosticados con EI y los sujetos control o sanos, a diferencia de lo reportado por Moreno en [6].
Como trabajo a futuro se considera relevante aumentar el tamafio de la muestra tanto de sujetos enfermos
como de sujetos control, también realizar un pre-procesamiento de registro de imagenes SPECT tomando
como referencia espacial las imagenes CT y asi asegurar que la informacion si corresponde a cada
estructura.

La calidad de las iméagenes son el factor mas importante para tener un resultado satisfactorio. Debido a
que en algunos volumenes se presentaron inconsistencias resultado de la adquisicion ¢ problemas del
sistema de adquisicion. El protocolo de adquisicion de las imagenes SPECT debe seguirse en forma y sin
retrasos debido a las propiedades del radiofiarmaco, este puede ser también una de las razones por las
cuales se presentan las inconsistencias en las imagenes. Para posteriores estudios se recomienda mejorar la
calidad de las imagenes SPECT asi como mejorar su resolucion espacial, implementar el protocolo de
adquisicion de las imagenes SPECT rigurosamente y realizar el registro de las imagenes SPECT/CT.
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Folio:

RESUMEN DE TRABAJO LIBRE

Deteccion de endocarditis infecciosa mediante el procesamiento digital de imagenes
SPECT/CT

Moreno A, Valdés R’, Jiménez-AngeIes L2'3, Vallejo B,
' Laboratorio de Investigaciéon en Nueroimagenologia, UAM-Iztapalapa. £
Departamento de Ingenieria Biomédica, ITESM-Ciudad de México. * Departamento de
Cardiologia Nuclear, Instituto Nacional de Cardiologia Ignacio Chavez.

Objetivo.- La endocarditis infecciosa (El) es una patologia manifestada como una infeccion
de la membrana que recubre el interior de las cavidades del corazén o las valvulas
cardiacas. En medicina nuclear se han explorado algunas técnicas que permiten identificar
y distinguir un proceso infeccioso de un proceso inflamatorio estéril, utilizando péptidos
antimicrobianos como el UBI-29-41. En este trabajo se propone un algoritmo semi-
automatico para la deteccion de la El utilizando el UBI-29-41, basado en el procesamiento
digital de imagenes SPECT y usando las imagenes CT como referencia espacial para la
segmentacién del proceso infeccioso.

Material y Métodos. Con el objetivo de disminuir el ruido en las imagenes SPECT, se
implementd el algoritmo de filtrado conocido como “wavelet shrinkage”. Para la
segmentacion del volumen de imagenes CT, el cual sirve como referencia espacial, se
implementd y optimizo el algoritmo de corrimiento de media, el cual es una técnica de
agrupamiento de informaciéon que no requiere conocimiento a priori del nimero de grupos y
no restringe la forma de la distribucién de intensidades de los voxeles de la imagen. Se
calcularon las tasas corazén/pulmon usando la informacion de las imagenes SPECT de 16
pacientes con diagnéstico clinico de El admitidos para hospitalizacion, y se compararon
contra las tasas calculadas de una muestra de 5 sujetos sanos.

Resultados. El resultado de aplicar el filtrado wavelet fue una imagen con mejor calidad,
medida mediante la relacion sehal-ruido; comparada contra la calculada para el filtrado que
comunmente se utiliza para las imagenes SPECT. El algoritmo de corrimiento de media
realizdé una buena segmentacion del corazén y el pulmén en aquellas regiones donde se
preservaban los bordes de ambas estructuras. No se observaron diferencias
estadisticamente significativas entre los valores de las tasas corazon/pulmon de los
pacientes con El (1.2829+0.2001) y los sujetos controles (1.1870+0.0899). Sin embargo es
necesario aumentar la muestra de estudio tanto de sujetos con diagndstico de EI como del
grupo control, asi como mejorar la calidad de las imagenes.

Conclusiones. No identificamos diferencias estadisticamente significativas entre los indices
de las poblaciones estudiadas, sin embargo existe una tendencia estadistica muy
importante, por lo que se trabajara en aumentar el tamafio de la muestra de sujetos, asi
como afinar la operacién del algoritmo.
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